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RESUME 
Ce projet consiste a realiser une cartographie du cortex cerebral a travers une segmen-
tation automatique d'images IRM 3D. II s'agit done de creer un protocole permettant 
d'acquerir des images 3D du cerveau grace a un scanner IRM telles que Ton puisse 
realiser une segmentation automatique et rapide de qualite grace a un algorithme tel que 
"K-means". Les interets d'obtenir une segmentation precise du cortex cerebral sont mul-
tiples, notons en particulier la creation de modele anatomique pour l'imagerie optique ou 
bien les etudes fonctionnelles. La particularite de ce projet se situe dans l'acquisition des 
images. En utilisant les principes physiques a l'origine de la formation des images par 
le scanner IRM, le projet est done de developper une sequence (excitation-acquisition) 
qui va permettre d'effacer de l'image un ou deux tissus, afin d' ameliorer le contraste 
total de l'image ce qui facilitera la segmentation. Effacer un tissu est une technique as-
sez repandue, mais en annuler deux est une methode plus compliquee et peu utilisee 
bien qu'elle soit potentiellement tres interessante etant donne que le cerveau peut etre 
considere comme constitue de 3 types de tissus. Cela se realise en ajoutant de maniere 
tres precise des impulsions supplementaires a une sequence IRM. On parle de methode 
double inversion-recuperation. 
Nous avons dans un premier temps developpe une sequence 2D pour valider notre concept 
et caracterise son apport au niveau de la segmentation du cortex cerebral. Dans une 
deuxieme phase une version 3D (EPI-DIR) a ete realisee permettant d'obtenir des images 
de meilleure qualite. La methode de double inversion recuperation a ete greffee avec 
succes a une sequence d'echo planar (EPI), ce qui a permis egalement des temps d'ac-
quisitions tres courts (environ 4 min pour un cerveau complet) ainsi que des images ana-
tomiques presentant les memes caracteristiques que les donnees d'IRM fonctionnelle. 
Vll 
ABSTRACT 
This project aims to create a protocol to acquire 3D images of the brain through an 
MRI scanner such that we can achieve a fast and automatic segmentation through an 
algorithm as "K-means." There are several motivations for a precise segmentation of the 
cerebral cortex : creation of anatomical model for optical imaging or functional studies 
for example. In this project we chose to emphasize new image acquisition techniques, 
rather than focusing on post-processing algorithms. Using the physical principles of MR 
image formation the project sought to develop a sequence (excitation-acquisition), era-
sing one or two tissues from the image, in order to isolate contrast from the remaining 
tissues, facilitating segmentation. Nulling of one tissue type with MRI is a fairly well-
established technique, but negation of two tissue types, although potentially quite useful 
given that the brain can be considered to be made up of three tissue types, is more com-
plex and less used. Such tissue nulling is achieved by adding two inversion pulses to a 
classic MRI sequence, an approach referred to as the double inversion recovery method. 
The first phase of this project was to develop a 2D MRI pulse sequence to validate the 
physical concepts involved and establish parameters required for automatic segmenta-
tion of brain tissues. The latter phase involved implementation of a novel 3D multi-shot 
EPI version which improved image quality dramatically. The use of an in-plane EPI rea-
dout with 3D phase-encoding for whole-brain volumetric coverage resulted in high SNR 
in a short time (approximately 4 minutes) and allows precise matching of the geometric 
characteristics observed in functional MRI datasets. 
viii 
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INTRODUCTION 
Les nouvelles techniques d'imagerie ont fait evoluer les pratiques dans le domaine des 
neurosciences, il est possible a present d'obtenir rapidement des informations sur les 
deformations structurelles du cerveau ou de la moelle epiniere de fagon non invasive 
grace entre autres a l'imagerie par resonnance magnetique (IRM). Cependant la plupart 
des pathologies psychiatriques et neurologiques que Ton rencontre en clinique, comme 
la douleur ou la depression par exemple, ne sont pas liees a des problemes structurels 
que Ton peut detecter avec les methodes cliniques classiques. Pour palier ces defauts, 
les chercheurs en imagerie medicale tentent d'incorporer de nouvelles technologies qui 
leur permettraient d'imager la fonctionnalite du cerveau aussi bien que son anatomie. 
Les technologies SPECT (Single photon emission computed tomography) et PET (posi-
tron emission tomography), qui utilisent des marqueurs pour obtenir des mesures phy-
siologiques (flux sanguin) ou bien des interactions moleculaires specifiques, sont deja 
bien integrees comme outils cliniques. Mais elles sont encore limitees a des cas tres 
particuliers et plutot reservees aux centres d'etudes et a des patients sains. Cependant 
l'imagerie par resonance magnetique (IRM) est une technologie des plus prometteuses 
pour 1'utilisation clinique en particulier grace a sa relative facilite d'utilisation, 1'ab-
sence de contraintes liees a 1'irradiation, les nombreux contrastes a disposition et au 
nombre toujours croissant de machines disponibles (Hertz-Pannier et al., 2000). De plus 
la decouverte d'un contraste lie a la deoxyhemoglobine (BOLD : Blood Oxygenation 
Level Dependent) marqueur endogene indirect de l'activite cerebrale et 1'amelioration 
constante des processus d'IRM en temps reel ont contribue a l'essor fulgurant de 1'IRM 
fonctionnelle (IRMf), qui etudie l'activite et la fonctionnalite neuronale. De nouvelles 
applications voient regulierement le jour dans le domaine des neurosciences et de nom-
breux articles sont publies sur leur integration dans le milieu clinique. 
Le fondement de ce projet est inscrit directement dans cette evolution, il s'agit de four-
2 
nir entre autre un outil performant afin d'obtenir des images anatomiques utilisables 
et pertinentes pour 1'IRM fonctionnelle. En effet depuis quelques annees, la methode 
de double inversion recuperation (DIR) est utilisee en neuroimagerie pour obtenir des 
images segmentees "physiquement" ou n'apparait qu'un seul type de tissu comme la 
matiere grise par exemple. Le contraste inter-tissu resultant de cette selectivity est gran-
dement superieur aux techniques d'imagerie anatomique classiques (Redpath and Smith, 
1994). Cette methode est done particulierement efficace dans la recherche et la mise en 
evidence de lesions ou d'anormalites dans la matiere grise, consequences generates de 
troubles epileptiques ou bien de la maladie d'Alzheimer, mais aussi dans l'estimation vo-
lumetrique des differents constituants du cerveau (Rugg-Gunn et al., 2006; Geurts et al., 
2005; Bedell and Narayana, 1998). Ces donnees anatomiques sont necessaires pour les 
chercheurs etudiant la physiologie du cerveau au travers de 1'IRMf. Le premier but de ce 
travail est de realiser une sequence utilisant cette methode DIR afin d'obtenir des images 
anatomiques segmentees physiquement que Ton puisse utiliser comme outils pour les 
etudes d'IRMf. 
De plus a l'heure actuelle les cartes anatomiques classiques sont generalement obtenues 
grace a des sequences d'echo de gradient ultra rapide (type MP-RAGE pour Siemens) 
haute resolution 1*1*1, alors que les images d'IRMf sont obtenues grace a des sequences 
echoplanaires. Cela conduit a des differences structurelles qui posent des problemes 
d'analyse lors de la superposition de ces deux types de donnees (Cox, 1996; Hutton 
et al., 2002). Par consequent, le deuxieme but de ce travail est d'obtenir des images ana-
tomiques par la methode DIR appliquee a une sequence de type echoplanaire, similaire 
a celle utilisee pour les donnees fonctionnelles. 
La problematique de ce travail est done de montrer la faisabilite de la sequence EPI-DIR 
et ses capacites pour 1'analyse des donnees fonctionnelles. Les hypotheses de recherche 
sous-jacentes sont: 
3 
- La sequence EPI-DIR permet d'obtenir des images cerebrates 3D segmentees physi-
quement de meme qualite que les images DIR-FSE ("fast spin echo") presentees dans 
la litterature. 
- La sequence EPI-DIR permet d'obtenir des images cerebrates 3D plus rapidement que 
les sequences DIR-FSE. 
- La sequence EPI-DIR permet d'obtenir des images anatomiques volumiques echoplan-
aires qui presentent les memes artefacts que les donnees fonctionnelles et permet une 
meilleure analyse physiologique. 
Le mandat propose se decline en cinq etapes : 
- Determiner les equations regissant l'utilisation de la methode DIR-EPI, etudier les 
dependances des differents parametres et optimiser les valeurs de ces parametres. 
- Realiser, tester et valider sur des fantomes une premiere version 2D de la sequence 
DIR-EPI. 
- Quantifier sur des sujets humains les resultats de cette version 2D concernant F extrac-
tion du cortex cerebral. 
- Realiser, tester et valider sur des fantomes la version 3D volumique de la sequence 
DIR-EPI. 
- Quantifier sur des sujets humains les resultats de cette version 3D volumique concer-
nant F extraction des trois ensembles principaux du cerveau (matiere grise, matiere 
blanche, liquide cephalo-rachidien), sa contribution aux techniques de segmentation 
et aux analyses fonctionnelles. 
Ce travail presentera tout d'abord les bases concernant Fimagerie par resonance magneti-
que necessaires pour apprehender les differentes problematiques en jeu, explicitera en-
suite les principes et les utilisations de la methode de double inversion recuperation 
ainsi que son application a la sequence DIR-EPI. Puis il detaillera plus precisement 
les differents modules et fonctionnalites de cette sequence et les outils utilises pour la 
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realiser. Enfin la presentation des differents tests, des resultats obtenus pour les deux ver-
sions de la sequence et la discussion permettront de repondre a la problematique enoncee 
et de conclure quand a l'interet ou non de cette sequence en tant qu'outil pour les etudes 
IRMf. 
Toutes les procedures incluant des sujets humains ont ete approuvees par le comite 
d'ethique de la recherche (CER-IUGM) et par le comite mixte d'ethique de la recherche 
du Regroupement Neuroimagerie/Quebec (CMER-RNQ). 
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CHAPITRE 1 
PRINCIPES THEORIQUES DE L'IRM 
L'IRM est un instrument dont les principes font appel a des notions assez complexes 
provenant d'un vaste domaine de connaissances (de la physique quantique aux antennes 
radiofrequences). Ce chapitre abordera toutes les notions concernant le fonctionnement 
de 1'IRM qui se revelent pertinentes pour la comprehension du travail presente dans 
ce memoire. Une presentation globale et exhaustive de 1'IRM demanderait un develop-
pement important et impossible a inclure dans ce memoire. Si le lecteur desire approfon-
dir certaines notions presentees dans ce chapitre, il pourra trouver de nombreux livres 
traitants du sujet, en particulier (Huettel et al., 2004) en anglais et (Kastler et al., 2006) 
en francais. 
1.1 Organisation 
Les trois composants principaux d'un scanner IRM sont le systeme d'aimants supra-
conducteurs qui genere un champ magnetique principal permanent, les antennes ra-
diofrequences et les bobines induisant les gradients de champ magnetique. C'est 1'en-
semble de ces trois elements qui permet en theorie de realiser des images RM (de 
resonance magnetique). Mais ce ne sont pas les seuls. Pour fonctionner correctement il 
faut aussi des bobines d'ajustement pour assurer l'homogeneite du champ permanent, un 
systeme informatique specialise pour controler le scanner et les taches experimentales, 
et un equipement de monitoring physiologique. Enfin il faut une salle adequate, capable 
de supporter le poids imposant du scanner, et completement isolee pour eviter toute 
interaction avec un objet ferromagnetique, qui sous Taction du champ magnetique per-
MRI Mf>rul -rtura 
/ *»< 4tm«»t r<s«B 
FIG. 1.1 Organisation typique d'une salle de scanner. Tiree de (Huettel et al., 2004) 
manent tres eleve de plusieurs Teslas serait propulse vers le scanner a tres grande vitesse. 
Dans son ensemble, 1'organisation du systeme complet est representee a la figure Fig. 1.1. 
1.2 Le phenomene de resonance magnetique nucleaire 
Le phenomene de resonance magnetique nucleaire est a l'origine de la generation et de 
la detection du signal d'imagerie IRM. Comme son nom l'indique, il a lieu au niveau 
des atomes et ne concerne que ceux qui ont un moment magnetique total non nul. 
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1.2.1 Moment magnetique nucleaire 
Le noyau d'un atome est constitue de deux types de nucleons : des protons (charges posi-
tivement) et des neutrons (de charge neutre) (Figure Fig. 1.2). Ces nucleons ont un mou-
vement de precession autour de leurs axes ce qui induit un moment cinetique aligne selon 
—* 
l'axe de rotation (vecteur J, sou vent appele spin). De plus les nucleons sont constitues 
de trois particules plus elementaires appeles quarks. II y a deux types de quarks les "up" 
(+2/3 de la charge d'un electron) et les "down" (-1/3 de la charge d'un electron). Les 
protons contiennent deux quarks "up" et un "down" ce qui entraine une charge globale 
de +1 et les neutrons deux quarks "down" et un "up" ce qui entraine une charge glo-
bale nulle. Cependant cette repartition impaire de quarks soumise a un mouvement de 
precession va etre a l'origine d'un moment magnetique jl non nul, oriente selon l'axe de 
rotation pour les protons et inversement pour les neutrons. On peut alors definir le ratio 
gyromagnetique 7 selon V equation suivante : 
^ = 7 * J (1.1) 
Par consequent les atomes qui ont un nombre impair de nucleons, vont avoir un nucleon 
apparie et done un moment magnetique total non nul. Seuls ceux-ci peuvent etre sujets 
au phenomene de resonance magnetique. On dit qu'ils ont la propriete de resonance 
magnetique nucleaire. 
Les atomes usuels possedant cette propriete RMN sont les 13C,19 F,23 Na,31 P et celui 
que Ton utilise principalement en IRM : l'atome d'hydrogene, qui n'est constitue que 
d'un seul proton et que Ton retrouve de facon tres abondante dans le corps humain 
comparativement aux autres (environ les 2/3 des atomes du corps humain). Le fait de 
n'etre constitue que d'un seul proton implique un moment magnetique intrinseque fort et 
done un phenomene de RMN tres clair. Son abondance permet de le retrouver dans tous 
8 
Atome 






(Charge +) (Charge 0) 
FIG. 1.2 Rappel sur la structure de l'atome. Tiree de (Kastler et al., 2006) 
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FIG. 1.3 Noyau d'hydrogene. Tiree de (Huettel et al., 2004) 
les tissus humains ce qui fait de ce proton un excellent marqueur pour la visualisation. 
Dans la matiere, chaque noyau d'hydrogene a done un moment angulaire J et un moment 
magnetique /2 (Figure Fig. 1.3). En 1'absence d'un fort champ magnetique externe, ceux-
ci sont orientes aleatoirement et tendent a s'annuler les uns les autres. La somme de ces 
moments magnetiques, que Ton appelle M, est par consequent infiniment petite dans des 
conditions normales. Par contre si on applique un fort champ magnetique, les protons 
vont tendre a s'aligner dans la direction de ce champ. Ce qui aboutira a une valeur non 
nulle pour l'aimantation d'un systeme (volume) de spins. 
1.2.2 Application d'un champ magnetique fort 
En appliquant, a un systeme de protons tournant sur eux-memes dans des directions 
—> 
aleatoires, un champ magnetique puissant B0 de direction l'axe z. Par le principe de mi-
nimisation de l'energie les moments magnetiques (et done l'axe de rotation) des protons 
vont tendre a s'aligner selon les lignes de champ, e'est-a-dire dans notre cas selon l'axe 
z. Pour faire une analogie avec une experience classique, e'est exactement ce qui se 
passe au niveau macroscopique avec de la limaille de fer placee autour d'un aimant. Les 
protons se retrouvent alors globalement dans deux etats possibles, soit leurs moments 
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(A) (B) 
FIG. 1.4 Evolution du comportement des protons apres la soumission a un champ 
magnetique fort B0. (A) Etat de repos (B) Soumis a un champ magnetique fort, ils 
s'orientent selon la direction du champ dans deux etats possibles. Tiree de (Huettel et al., 
2004) 
sont alignes dans le sens du vecteur de champ c'est-a-dire zet Ton parle d'etat parallele 
ou de basse energie, soit ils sont alignes dans le sens inverse du vecteur de champ et Ton 
parle d'etat antiparallele ou de haute energie (Figure Fig. 1.4). 
Par consequent l'aimantation totale du systeme M (la somme des /2) sera elle aussi 
orientee selon i*et proportionnelle a la difference du nombre de protons dans l'etat pa-
rallele (la majorite car etat de plus basse energie) et dans l'etat antiparallele. 
On peut alors ecrire : 
M = (PP- Pa)nnz (1.2) 
avec Pp la probabilite pour un proton d'etre dans l'etat parallele et Pa celle d'etre dans 
l'etat antiparallele et n le nombre de protons par unite de volume. Intuitivement on com-
prend que cette proportion depend de la difference d'energie entre les deux etats AE 
et de la temperature T. C'est un systeme en equilibre thermique on peut done expri-
mer cette proportion en utilisant la constante de Boltzmann UB- (Dans des conditions 
normales ^F e s t t r e s P e t^ Levant 1) 
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Ce qui nous donne en remplacant dans l'equation 1.2 une dependance directe entre la 
valeur de M et AE : 
M = — r w (1.4) 
II y a done deux faeons d'augmenter la valeur de M : soit baisser la temperature, mais de 
facon pratique ce n'est pas vraiment faisable pour le confort du patient, soit augmenter 
la valeur de AE, ce qui correspondrait d'apres l'effet Zeeman a augmenter la valeur du 
champ magnetique externe. C'est pour cela qu'on utilise des champs magnetiques forts 
pour les scanners IRM, de Fordre de 1,5T a 7T dans les modeles du commerce. Certains 
scanners de laboratoire de recherche pouvant aller jusqu'a 17T (NeuroSpin, plateau de 
Saclay, France). Mais il faut noter que 1'augmentation du champ externe implique aussi 
une augmentation du bruit, le rapport signal a bruit reste un facteur limitant. 
Avec M, on obtient done une valeur du nombre de proton avec un moment magnetique, 
n, qui est caracteristique d'un systeme et done d'un type de tissu par exemple. Cependant 
on ne peut pas mesurer la valeur de M d'un systeme directement. En effet a l'equilibre 
celui-ci est aligne avec le champ B0 et sa valeur est negligeable par rapport a celle du 
champ fort. La est la grande ingeniosite de FIRM, pour acceder a cette mesure de M 
et done de n on va utiliser un phenomene bien particulier, la resonance magnetique 
nucleaire, pour mesurer dans le plan transversal arm ne pas etre trouble par B0. 
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1.2.3 Mouvement de precession, frequence de Larmor 
Precedemment il a ete dit que les moments magnetiques /2 s'alignaient selon la direction 
du champ magnetique externe et que done le vecteur M etait selon z. C'est vrai pour 
M, mais si Ton regarde un proton seul a un instant donne ce n'est pas exact. II apparait 
que le proton ne se stabilise pas le long de l'axe z, mais qu'il realise un mouvement de 
precession autour de celui-ci, exactement comme une toupie en rotation (Figure Fig. 1.5). 
Le moment magnetique a done a un instant donne une composante principale selon z, 
mais egalement des composantes transversales dans le plan xOy. Quand on somme a un 
instant donne tous les moments magnetiques du systeme, statistiquement toutes les com-
posantes transversales se compensent et les composantes selon z s'additionnent. Globa-
lement le resultat est done equivalent a des moments magnetiques orientes simplement 
sur l'axe longitudinal. 
Considerons un proton soumis simplement au champ magnetique B0. Soit r le couple 
resultant de Faction de B0 sur jl, il indique physiquement la variation du moment angu-
laire au cours du temps et peut done etre defini egalement comme la derivee par rapport 
au temps du moment angulaire. (x : Produit vectoriel) 
— = r = fi x B0z (1.5) 
at 
En utilisant 1'equation 1.1 on obtient: 
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FIG. 1.5 Mouvement de precession des protons H autour de B0 ("Magnetic field"), M 
est le vecteur d'aimantation resultant. Tiree de (Huettel et al., 2004) 
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La solution d'une telle equation s'ecrit de la forme : 
V>xy(t) = Vxy(0)e~iu}ot avec u0 = 7-Bo-
(*z(t) = Ata(0) 
On retrouve bien 1'expression analytique du mouvement de precession decrit plus haut. 
On remarque que le moment magnetique tourne a la pulsation UJ0, qui depend de 7 et 
done du type de proton et de B0 la valeur du champ externe. La frequence f0 (a;0/27r) 
est appelee la frequence de Larmor et il s'agit de la pulsation naturelle de resonance 
d'un systeme de spins. Pour un champ d'amplitude 1.5T la frequence de Larmor pour 
l'hydrogene est approximativement 63.87 MHz, elle se situe done dans le domaine des 
radiofrequences. 
1.2.4 La resonance 
Le phenomene de resonance est lie a la mise en coherence de phase des differents protons 
en precession du systeme, avec pour resultat l'apparition d'une composante transversale 
de l'aimantation. 
Cette mise en coherence est realisee par un apport exterieur d'energie. Pour notre syste-
me, cette energie va provenir d'un champ magnetique oscillant que Ton notera Bi(t). 
L'analogie des enfants sur la balancoire est souvent utilisee pour expliquer le phenomene. 
Imaginons deux enfants ne partant pas au meme moment (ils ont les memes balancoires, 
et done la meme frequence naturelle), a un temps donne ils ne sont pas aux memes en-
droits. Imaginons maintenant que les parents les poussent a l'unisson a la frequence na-
turelle, rapidement les enfants seront en phase. D'un point de vue de physique classique 
la condition de resonance pour notre systeme est done d'appliquer un champ oscillant a 
la meme frequence que celle de la precession des protons. 
Evidemment la physique des protons n'est pas la meme que la physique classique new-
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tonienne, toutefois un raisonnement plus rigoureux d'un point de vue quantique permet 
d'obtenir la meme condition. Dans ce modele on s'interesse a l'energie fournie par B\ (t). 
D'apres la loi de Planck, pour une radiation electromagnetique : Erf = hurf, or pour 
induire une transition coherente des protons d'un etat d'energie a l'autre (faible energie 
a haute energie) l'energie apportee doit etre egale a AE. Cette energie est equivalente au 
travail d'un couple qu'il faudrait fournir pour faire changer d'orientation notre proton de 
za. —z. (6 est Tangle de precession) 
AE = - rrde = - TfiB0smOdd = 2/iB0 (1.8) 
Jo Jo 
De plus les physiciens ont mesure experimentalement que la composante longitudinale 
du moment angulaire J d'un proton vaut %/2 (Huettel et al., 2004), ce qui nous donne 
H = ryh/2. En combinant ces equations on peut ecrire : 
hu>rf = AE = jhB0 oil urf = UJQ (1.9) 
Cette equation est connue sous la condition de resonance. 
1.2.5 L'impulsion RF 
L'impulsion d'excitation est un champ magnetique oscillant de faible amplitude tournant 
a la meme frequence (frequence de Larmor) que les moments magnetiques des protons 
en precession. II s'ecrit done de la forme : 
B\ — B\ cos(uurft + <p)x — B\ sin(a;r/t + tp)y (1-10) 





FIG. 1.6 Evolution du vecteur d'aimantation totale M dans le referentiel toumant (a) et 
dans le referentiel du laboratoire (b). Tiree de (Liang and Lauterbur, 1999) 
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prend pas encore en compte Faction de Bi le vecteur de moment magnetique apparait 
immobile. 
L'action de B1(t), si la condition de resonance est verifiee, va revenir a une rotation du 
vecteur d'aimantation M de la direction de l'axe if vers le plan transversal xOy. 
Posons B le champ magnetique resultant qui agit sur les protons : B(t) = B0 + Bi(t) et 
M la somme de tous les vecteurs ft du systeme, par consequent 1'equation 1.6 devient: 
dM 
~dT 
jM x B (1.11) 
En ecrivant la variation d'aimantation dans le referentiel tournant par ^ . Les formules 
de changement de repere nous donnent alors : 
dM _ -. 5M 
-uz x M + dt 5t 
(1.12) 
Cela nous permet d'exprimer la variation de l'aimantation dans le referentiel tournant. 
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dont la solution est de la forme 
SM
 7 M x [(fl0 - -)z + Bxx'} (1.13) 
AM*) = 0 
M„/(t) - M*(0) sin(7Bit) (1.14) 
Mz,(t) = Mz(0)cos(7JBit) 
Cette expression est tres interessante. On remarque que si l'excitation est bien a la 
frequence de Larmor, l'aimantation subit une rotation d'axe B\ et d'angle 6 — 7-B1T, 
avec T le temps de l'impulsion. Le but est done de choisir B\ et T pour amener le vecteur 
M dans le plan transversal xOy. Si la condition de resonance n'est pas verifiee, l'expres-
sion nous dit que le produit vectoriel sera moins efficace au sens qu'il faudra bien plus de 
temps pour que l'aimantation arrive dans le plan transversal, cette perte d'efficacite est 
done relie a la difference entre la pulsation de l'impulsion et la pulsation de Larmor du 
systeme. Dans le cas reel (inhomogeneite du champ), la condition de resonance n'est pas 
parfaitement realisee, on se retrouve dans le cas precedent mais l'efficacite est suffisante. 
1.2.6 Relaxation 
Apres avoir ete excite, le systeme va tendre a retourner a sa position d'equilibre en 
emettant de l'energie. Ce signal, ce retour a l'equilibre, va transmettre toute r information 
necessaire pour creer une image IRM. 
Cette phase est caracterisee par un mouvement de precession de M selon l'axe de B0, 
par la recuperation de l'aimantation longitudinale Mz (la relaxation longitudinale) et par 
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FIG. 1.7 Mouvement de precession libre du vecteur d'aimantation totale M dans le 
referentiel du laboratoire. Tiree de (Liang and Lauterbur, 1999). 
la perte de l'aimantation transverse Mxy due a la perte de coherence de phase des spins 
(la relaxation transversale). Ces deux phenomenes de relaxation ont pour origine des 
phenomenes d'interactions que nous n'aborderons pas ici, n'ayant pas d'interet pour la 
formation de l'image IRM. 
On definit alors deux temps caracteristiques.T\ et T2 respectivement pour la relaxation 
longitudinale et pour la relaxation transversale, qui sont deux processus d'ordre un. Ce 
qui se traduit mathematiquement par : 
dMz, _ Mz,-Mz(0) 
dt - Ti Q 1 5 x 
dMx,y, = Mx,y, 
dt T2 
Ces deux temps caracteristiques sont tres importants pour 1'IRM, car comme il sera ex-
plique plus tard ils ont une influence dans le signal recu et ils sont de plus caracteristiques 
des tissus. Ils sont a l'origine des differents contrastes que Ton voit apparaitre dans les 
images par resonance magnetique. 
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1.2.7 Equation de Bloch 
L'ensemble des phenomenes physiques a l'origine de la creation d'une image IRM a 
ete vu precedemment. lis s'organisent tous a travers revolution d'une seule grandeur 
principale, l'aimantation totale M. Le phenomene de RMN peut alors se traduire par une 
seule equation, celle de revolution dans le temps (avant, pendant et apres une excitation 
RF) du vecteur M. Cette equation est 1'equation de Bloch : 
—* 
^ = 7MxB+^(Mo-M2)-^(M, + My) (1.16) 
at i\ ±2 
Le premier terme definit revolution de M suivant le champ magnetique auquel est sou-
mis le systeme (sans champ, avec un champ uniforme B0 et avec l'influence de l'excita-
tion Bi). Les deux derniers termes traduisent le mouvement de precession libre lors de 
la relaxation et font apparaitre les deux temps caracteristiques de relaxation T\ et T2. 
D'un point de vue historique, en 1946 Felix Bloch de l'universite de Stanford et Ed-
ward Purcell du MIT/Harvard decouvrent en meme temps mais de facon separee que 
des phenomenes de resonance magnetique peuvent etre detectes de la part des spins 
nucleaires dans de la matiere solide. Pour cette decouverte ils se partageront le prix 
Nobel de physique en 1952. Ce phenomene fut appele resonance magnetique nucleaire 
(«RMN ou NMR en anglais pour nuclear magnetic resonance»). II ouvrit la porte a de 
tres nombreuses applications en particulier en chimie du fait de la tres grande sensibilite 
de ce phenomene vis-a-vis de la frequence des champs magnetiques. 
1.2.8 Detection du signal 
De facon succinte car cela n'est pas pertinent pour la comprehension de ce memoire, 
il est a noter que pour recuperer 1'information concernant le comportement de M on 
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utilise une antenne receptrice et la loi de Faraday de 1'induction. Apres l'excitation, la 
composante transversale de 1'aimantation est non nulle et variable due au phenomene 
de relaxation. Cette variation entraine une variation du flux magnetique dans ce plan 
transversal qui engendre une force electromotrice dans le recepteur. 
Les recepteurs doivent etre calibres sur la frequence de rotation de 1'aimantation, c'est-
a-dire qu'en pratique la meme antenne RF est utilisee a la fois pour l'excitation et pour 
la reception. 
1.2.9 Resume 
En resume, de nombreux principes physiques participent a la generation d'un signal 
RM. Le premier d'entre eux concerne les noyaux atomiques qui verifie la condition de 
resonance, un nombre impair de nucleons. Sous l'influence d'un champ magnetique fort 
chaque noyau adopte soit un etat stable de basse ou haute energie, respectivement pa-
rallele ou anti-parallele au vecteur champ magnetique, accompagne d'un mouvement de 
precession autour de cet axe comme une toupie. Dans les conditions normales, 1'aiman-
tation du systeme (la somme de tous les moments magnetiques des noyaux du systeme) 
est done un vecteur parallele a la direction du champ magnetique externe. En appli-
quant une impulsion electromagnetique oscillant a la frequence de resonance des noyaux 
(frequence de Larmor), on peut faire pivoter le vecteur d'aimantation de l'axe longitu-
dinal jusqu'au plan transversal. Le systeme ensuite va retourner a son etat d'equilibre, 
1'aimantation va retourner selon la direction du champ exterieur dans un mouvement de 
precession libre. Du point de vue de ses composantes transversales, celles-ci vont par 
consequent varier au cours du temps jusqu'a s'annuler. Cette variation est mesurable par 
une antenne servant de detecteur et la transforme en tension qui sera notre signal RM 
resultant. De facon indirecte on accede finalement a la mesure de 1'aimantation. Enfin 
la description quantitative du phenomene de resonance magnetique se traduit par une 
equation simple, 1'equation de Bloch. 
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1.3 La formation d'une image 
Une fois le signal RM recu, il convient de le traiter pour realiser une image. Cette image 
ne va pas etre une photographie mais plutot une carte notant la distribution spatiale de 
certaines proprietes des protons dans notre echantillon, comme leur densite par exemple. 
Cette etape est loin d'etre evidente, il s'est ecoule plus de vingt-cinq ans entre les 
premieres experiences de RMN et la premiere formation d'une image a partir d'un si-
gnal RM (1973). Deux decouvertes majeures ont permis la realisation de ces images, tout 
d'abord lorsqu'en 1973 Paul Lauterbur (prix Nobel de medecine en 2004) montra com-
ment les signaux RMN pouvaient etre utilises pour former une image utilisant un gra-
dient spatial du champ magnetique pour relier lineairement la frequence de resonance et 
la position (LAUTERBUR, 1973). Puis en 1975, Richard Ernst (prix Nobel 1991 de chi-
mie) demontra une approche basee sur le domaine de Fourier pour encoder ces images. 
A partir des annees quatre-vingt les images de resonance magnetique deviennent uti-
lisables en clinique. Le developpement des scanners RM commerciaux explose, les 
images structurelles du cerveau deviennent courantes et FIRM est particulierement uti-
lisee dans la detection de tumeurs cerebrates ou de multiples scleroses. 
On considerera dans un premier temps qu'il n'y a aucune anomalie dans l'excitation et 
la reception (frequence co0, champs homogenes). 
1.3.1 Le signal RM 
Lors de la reception, on utilise une seule antenne pour une large region de l'objet. Le 
signal RM mesure reflete done la somme des composantes transversales de l'aimantation 
de tous les volumes unites (« voxel ») excites dans cette zone, et non l'aimantation 
transversale d'un seul voxel. 
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S(t) = f f [ Mxy(x,y,z,t)dxdydz (1.17) 
Jx Jy Jz 
L'expression regissant le comportement de l'aimantation dans un voxel est donnee par 
1'equation de Bloch. En projetant selon les axes cette equation, on aboutit a des equations 
differentielles du premier degre. C'est pendant la relaxation que Ton acquiert les donnees, 
les conditions initiales de cette phase sont Mz0 — 0, Mx0 et My0. Les solutions sont alors 
de la forme (avec M0 la norme de M a l'etat stable): 
Mx = {Mx0cos(iot))e-
t/T2 
< My = (My0sm(Lot))e-
t/T* (1.18) 
Mz = M 0 ( l - e -* /
T l ) 
Plus particulierement 1'expression de la magnitude transversale est 
Mxy = Mxy0e-
t^e^t (1.19) 
1.3.2 Les gradients 
Comme on l'a vu dans la partie organisation, les scanners IRM ont en plus de leur champ 
fort B0 et des antennes RF, la possibilite de creer des gradients de champs magnetiques 
G selon x, you z, grace a des bobines supplementaires. L'utilisation de ces gradients est 
a la base de la formation de 1'image. 
Si Ton prend en compte maintenant les gradients, le champ magnetique agissant sur les 
voxels lors de la relaxation est B(t) — B0 + Gx(t)x + Gy{t)y + Gz(t)z . Sachant que 
uj = 7B, Vexpression de l'aimantation transversale devient: 
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Mxy(x, y, z, t) = MxyQ(x, y, z ^ - ^ e - ^ e ^ t i i.Gx{t)x+Gy{t)y+Gz{t)z)dt ( 1 2 Q ) 
L'utilisation de gradient agit done sur l'aimantation transversale et permet de coder sa 
phase en fonction de sa position {x, y, z). Une imagerie 3D est done envisageable. Ce-
pendant elle impose des defis techniques importants, e'est pourquoi la plupart des etudes 
utilisent une imagerie 2D. Cela se fait en deux etapes, tout d'abord en appliquant une 
excitation selon une dimension (avec Gz) afin de selectionner une couche, puis par un 
codage deux dimensions de l'aimantation transversale grace a Gx et Gy. 
Concernant le choix de la couche, du point de vue du volume excite le gradient selon z 
rend la frequence de l'excitation lineairement proportionnelle a z (Figure Fig. 1.8). Par 
consequent la plage de frequence autour de la frequence de Larmor necessaire a la RMN 
ne sera valide que pour une couche centree en z0. Seule une couche de faible epaisseur 
rentrera en resonance et reemettra un signal RM significatif. 
II est interessant de noter que pour obtenir une plage de selection rectangulaire, il faut 
utiliser une excitation avec une enveloppe de sinus cardinal (Figure Fig. 1.9). 
Du point de vue de l'encodage de 1'information spatiale, 1'image recherchee est la repre-
sentation des M(x,y). Une fois la couche selectionnee, l'information spatiale s'ecrit alors 
de la facon suivante : 
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FIG. 1.8 Selection de la couche excitee grace a l'utilisation couplee d'une excitation 
RF et d'un gradient de champ magnetique dans une direction donnee. Tiree de (Huettel 




&m = l/t 
FIG. 1.9 Selection d'une couche rectangulaire, correspondance du profil temporel et 
frequentiel de 1'excitation RF. Tiree de (Huettel et al., 2004) 
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1.3.3 La reconstruction de l'image 
La phase de chaque voxel est alors dependante des valeurs des gradients. Les gradients 
nous ont permis de realiser un encodage spatial de l'aimantation transversale de chaque 
voxel dans la couche etudiee. La solution de cette equation reste pourtant difficile. C'est 
pourquoi nous allons utiliser une transformation mathematique astucieuse et ecrire l'in-
formation dans ce qu'on appelle "l'espace des k". On pose le nouveau systeme de coor-
donnees suivant: 
kx(t) = £tiGx(r)dT ( i 2 2 ) 
ky(t) = £J*Gy(T)dT 
Le signal s'ecrit alors : 
S(t)= [ f M(x,y)e-i27rk^t)xe-i27rkyit)ydxdy (1.23) 
Une propriete remarquable ressort directement de cette reecriture, le signal S(i) dans 
l'espace des k est la transformee de Fourier 2D de l'image M(x, y). En fonction du 
temps on se deplace sur l'espace des k (Figure Fig. 1.10). Une fois celui-ci parcouru, il 
suffit alors de realiser une transformee de Fourier inverse afin d'obtenir finalement une 
representation spatiale 2D de M(x, y) (Figure Fig.1.11). 
En resume, une sequence classique pour obtenir une image RM contient 3 grandes 
phases (Figure Fig. 1.12) : l'excitation pour creer le phenomene de resonance accom-
pagnee d'une selection d'une couche, le parcours de l'espace des k lignes par lignes par 
acquisition du signal RF en fonction du temps, et enfin une transformation de Fourier 
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(a) (b) 
FIG. 1.10 Espace des k. (a) Parcours de l'espace des k ligne par ligne avec une sequence 
IPvM classique, (b) Exemple d'acquisition du signal 2D. Tiree de (Huettel et al., 2004) 
























FIG. 1.12 Sequence temporelle excitation-acquisition classique en IRM. Tiree de (Huet-
tel et al., 2004) 
inverse pour recreer une image de la distribution de l'aimantation transversale dans la 
couche. 
II faut evidemment avoir en tete que ce raisonnement a ete developpe dans un cas ideal. 
En pratique, l'inhomogeneite des champs magnetiques cause de nombreux artefacts de 
distorsion ou de perte de signal. L'utilisation d'algorithme de reconstruction minimisant 
ces artefacts est d'ailleurs encore de nos jours un domaine de recherche actif. 
1.3.4 Les differents contrastes ou ponderations 
L'une des grandes forces du systeme d'imagerie IRM, e'est la possibilite de realiser 
des images avec des contrastes mettant chacun en relief certaines caracteristiques des 
tissus. Ce qui permet d'obtenir des donnees complementaires tres interessantes lors 
d'une meme seance d'imagerie. Les proprietes physiologiques mises en exergue dans 
les images seront directement liees aux deux temps caracteristiques rencontres plus tot, 
Ti et T2, ainsi qu'a la valeur M0, l'aimantation au repos. 
Du point de vue de 1'acquisition il y a deux facteurs temporels importants dans une 
sequence IRM, tout d'abord le temps de repetition TR qui est l'intervalle de temps entre 
deux impulsions successives, et le temps d'echo TE qui est l'intervalle de temps entre 
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FIG. 1.13 Selection de TR et TE pour une ponderation en densite de protons .Tiree de 
(Huettel et al., 2004) 
l'excitation et le debut de l'acquisition des donnees. Le choix de ces deux valeurs va 
conditionner le type de ponderation (contraste) que Ton va obtenir. 
Nous ne developperons dans cette partie que le cas de la ponderation en densite de pro-
tons car c'est la seule qui sera utilisee dans ce travail. 
Le contraste le plus intuitif est celui de la densite de protons. On recherche a avoir une 
image oii les tissus se distinguent par leur densite de protons respective. Cela signifie 
que Ton doit mettre l'accent sur la difference entre les valeurs M0 de chaque tissu, et 
done par extension minimiser l'infiuence des differences de temps de caracteristiques. 
Pour ne pas prendre en compte le temps I \ , il faut attendre entre chaque excitation que 
la relaxation soit terminee, e'est-a-dire prendre un TR tres long. Pour ne pas prendre en 
compte Finfiuence de T2, il faut commencer l'acquisition le plus tot possible done un 
TE le plus petit possible. Une image en densite de protons se traduit par un TR long 
(superieur a la seconde) et un TE court (le plus court possible, de l'ordre de la dizaine de 
milliseconde) (Figure Fig. 1.13). 
En teinte de gris, les images en ponderation de densite de protons se defmissent par le 
liquide cephalo-rachidien en blanc, la matiere grise en gris clair et la matiere blanche en 
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FIG. 1.14 Les differentes ponderations statiques : (a) densite de protons, (b) ponderation 
Ti, (c) ponderation T2. Tiree de (Huettel et al., 2004) 
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1.3.5 Les facteurs de qualite de I'image IRM 
La qualite d'une image IRM est une notion difficile a definir. Elle est tres sensible aux 
specificites du scanner utilise, mais certains parametres objectifs peuvent etre etudies 
pour l'apprecier. On note en particulier quatre notions importantes : 
- Le rapport signal sur bruit (S/B) 
- Le contraste 
- La resolution spatiale 
- Le temps d'acquisition 
Elles sont interdependantes et il est impossible de trouver la solution ideale (rapport si-
gnal sur bruit eleve, contraste fort, resolution spatiale elevee, temps d'acquisition court). 
C'est pourquoi il faut toujours faire un compromis suivant le type d'image et l'utilisation 
que Ton veut en faire. 
1.3.6 Imagerie 3D 
Pour suivre des phenomenes physiologiques en particulier pour comprendre la fonction-
nalite du cerveau, il faut etudier un volume de plusieurs dizaines de centimetres et non 
juste une coupe de quelques millimetres. II convient done de realiser des images 3D du 
cerveau. II y a deux principales methodes pour les realiser. 
Soit on utilise la methode d'imagerie 2D en se decalant a chaque fois grace au gradient 
de selection. On n'a done pas besoin de developper une nouvelle sequence, la recons-
truction se fait toujours par transformee de Fourier 2D inverse, mais il peut y avoir des 
problemes d'ajustement des coupes les unes aux autres. On parle d'imagerie 3D multi-
coupes. 
Soit on realise une image complete d'un volume et non d'une coupe : methode 3D vo-
lumique. C'est a dire qu'a chaque impulsion on excite tout le volume et que Ton a un 
codage de phase supplementaire selon l'axe z. Pour la reconstruction on utilise une trans-
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formee de Fourier 3D inverse, par consequent on fait disparaitre les problemes d'ajus-
tements. Par contre, en rajoutant une direction d'encodage on peut egalement avoir des 
artefacts de repliements selon la direction z. Mais le gros avantage de cette methode 
par rapport a la precedente, est le gain important pour le rapport signal sur bruit. Si Nz 
est le nombre de partitions (nombres de coupes) alors comme on excite a chaque fois 
tout le volume, on obtient un gain pour ce rapport de \/N~z. Pour une seance classique 
d'imagerie EPI, c'est a dire une resolution isotropique 3*3*3 mm pour les coupes, il 
faut generalement 16 coupes pour obtenir le volume interessant. Par consequent pour les 
memes parametres, une coupe 3D volumique aura un rapport signal sur bruit 4 fois plus 
eleve (\/l6) qu'une coupe 2D. 
Ceci est particulierement important pour notre travail, car l'utilisation des methodes 
d'imagerie EPI impose des rapports signal sur bruit faibles qui peuvent grandement li-
miter la qualite des images obtenues. 
1.4 "Fonctionnalisation" de l'IRM : EPI 
Le travail presente dans ce memoire est destine entre autre a supporter les etudes fonc-
tionnelles, il convient done d'en expliquer rapidement la nature. II s'agit d'etudier la 
fonctionnalite du cerveau a partir de sequences IRM. Ce qu'on entend par fonctionnalite, 
c'est Vactivation des differentes zones du cerveau pour la realisation de certaines taches 
comme la vue ou le mouvement. On recherche done a "imager" 1'activation neuronale 
au cours d'une tache, on parle alors d'imagerie par resonance magnetique fonctionnelle 
(IRMf). 
La possibilite de realiser une telle etude est due a deux decouvertes majeures. 
- Le contraste BOLD 
- Les techniques d'imagerie instantanee 
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FIG. 1.15 Exemple de superposition d'une image anatomique et du signal BOLD. Tiree 
de (Huettel et al., 2004) 
1.4.1 Le contraste BOLD 
Pour imager l'activite du cerveau, il faut trouver un marqueur de cette activite. Depuis 
plus d'un siecle deja, l'idee d'un lien entre l'activite des neurones et leur approvision-
nement en sang fut suggere. En effet quand un neurone s'active, deux phenomenes se 
produisent dans le sang. Tout d'abord, il y a consommation d'oxygene de la part du neu-
rone et une dilatation des arterioles qui engendrent une augmentation du debit sanguin 
et un apport de sang oxygene qui depasse completement la consommation d'oxygene 
par le neurone. On parle d'hyper- oxygenation, au niveau et en aval du neurone. Or la 
deoxyhemoglobine [Hb] a des proprietes paramagnetiques, contrairement a l'oxyhemo-
globine [Hb02] qui, elle, est diamagnetique. Cette difference de susceptibilite magnetique 
est sensible a la ponderation T2* (temps caracteristique T2 en tenant compte de l'inho-
mogeneite du champ magnetique). Plus il y aura d'oxyhemoglobine dans le sang et plus 
le signal MR sera fort, car il y aura peu de dephasage. 
C'est Ogawa qui demontra le premier la faisabilite du contraste BOLD (1990, Blood-










FIG. 1.16 Sequence temporelle de type EPI. (a) design temporel de la sequence, (b) 
parcours correspondant dans l'espace des k. Tiree de (Huettel et al., 2004) 
1.4.2 Les sequences d'imagerie instantanee 
Pour Fimagerie anatomique du cerveau, le contraste est plus important que la vitesse 
d'acquisition des donnees. Mais si Ton veut avoir des images de revolution au cours du 
temps d'un phenomene de courte duree (quelques secondes), il nous faut privilegier la 
vitesse d'acquisition des donnees. 
Le developpement de cette technique est relie au travail de Peter Mansfield. Au lieu 
d'acquerir ligne par ligne avec pour chaque ligne une impulsion, il proposa en 1977 une 
nouvelle methode connue sous le nom de EPI (« echo-planar imaging »). Sa particularite 
est de proposer une sequence qui permet de parcourir tout l'espace des k avec une seule 
impulsion(voir Figure Fig. 1.16). On atteint de nos jours les 20 images par seconde grace 
a l'EPI et 1'amelioration des systemes de gradient. Pour cette technique il recut le prix 
Nobel de physiologie ou medecine en 2003. 
A chaque impulsion on acquiert la totalite ou bien une grande partie du plan de Fou-
rier. On se deplace de droite a gauche puis de gauche a droite, en changeant de ligne 
grace a de tres courtes impulsions de gradient selon la phase que Ton appelle blips. En 
resume, a chaque TR on obtient une image. Les techniques EPI demandent une utilisation 
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extreme des capacites des gradients. Les formes en creneaux theoriques des gradients 
dans le domaine temporel sont impossibles en pratique, on utilise plutot des formes en 
trapezes en essayant d'avoir un temps de montee le plus court possible. Pour avoir un 
temps de parcours le plus court possible, on utilise aussi les gradients de champs a leurs 
amplitudes maximums, plus le creneau est haut et plus sa duree est courte pour des 
aires equivalentes. Les progres dans les images EPI sont done directement correles aux 
specifications techniques des gradients utilises. II existe aussi des techniques basees sur 
le meme concept mais qui demandent moins de ressources, en particulier l'imagerie EPI 
segmentee (plan de Fourier partiellement acquis et entrelacement) et l'EPI par balayage 
en spirale ou on utilise des gradients oscillants parallelement. 
D'apres ce qui precede, il ressort les caracteristiques suivantes des sequences EPI: 
- un temps d'acquisition tres court 
- mais un rapport signal sur bruit faible (on cherche une duree du creneau courte, done 
on a une grande bande de frequence) 
- et une resolution moindre (pour la meme raison) 
- des deformations structurelles a cause de la non-perfection du chemin d'acquisition 
(lignes non exactement paralleles, creneaux impossibles en pratique) 
1.4.3 Limitations et relation avec ce memoire 
Ce memoire presente un travail qui fait parti d'un programme plus large d'etude et 
de recherche sur le signal BOLD et la physiologie du cerveau. De telles etudes sont 
necessaires car la grande force de cette imagerie fonctionnelle cerebrale provient essen-
tiellement de sa grande facilite de mise en oeuvre et de la qualite de son analyse. Elle 
utilise un marqueur indirect mais relativement precis de l'activite cerebrale, et surtout 
endogene, ce qui annule les risques lies a l'introduction de produit et permet une tres 
grande repetabilite. Le protocole usuel de IRMf alterne des periodes de repos et des 
periodes de stimuli. La comparaison des images au repos et en activite permet de faire 
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ressortir les zones d'activation neuronale. II reste toutefois que le phenomene d'activite 
neuronale n'est pas parfaitement compris, et meme si les resultats BOLD sont perfor-
mants pour le cortex moteur ou visuel, il reste des zones ou l'activite est difficilement 
detectable car plus localisee et noyee par l'influence de l'afflux de sang sur l'image. 
Malgre l'enorme succes que rencontre le contraste BOLD, il existe trois principales 
autres alternatives pour realiser une IRMf : l'ASL ("arterial spin labeling") qui permet 
de detecter les changements de perfusion cerebrale, la mesure des changements de vo-
lume de sang (basee sur la ponderation T2, et l'imagerie des tenseurs de diffusion pour 
detecter en particulier les connections anatomiques (Norris, 2006). 
Pour conclure, 1'interpretation des donnees de IRMf est toutefois toujours a prendre avec 
precaution. La reponse varie grandement suivant le stimulus et les conditions d'experi-
mentation, et il faut toujours avoir en tete que 1'IRMf n'offre pas l'image de la totalite des 
zones agissant pour une tache, mais bien une image des zones suffisantes pour l'executer 
(Nair, 2005). Une etude tres pertinente sur cette problematique realisee par Cathy Price, 
PhD et laureate 2008 du prix Justine et Yves Sergent, essaie pour une premiere fois de 
combiner astucieusement les donnees fonctionnelles avec les connaissances physiolo-
giques. Elle nous montre ainsi toute la difficulte de 1'interpretation des resultats fonc-
tionnels ((Price et al., 2006), conference intitulee : "combining neuro-psychological and 
neuro-imaging studies of language"). 
Enfin les techniques d'imageries IRMf utilisent comme nous l'avons vu precedemment 
des techniques d'imagerie instantanee, celles-ci de part l'utilisation extreme des com-
posants du scanner sont encore soumises a nombres de deformations et autres artefacts 
(Liu and Ogawa, 2006). Le probleme est que generalement on superpose ces donnees 
fonctionnelles a des donnees anatomiques obtenues par d'autres techniques d'image-
rie qui permettent un meilleur rapport signal sur bruit et une meilleure resolution. Par 
consequent on superpose deux types d'images qui ne sont pas obtenus de la meme facon, 
et qui ne presentent pas les memes deformations fondamentales (Hutton et al., 2002). Au 
caractere indirect de 1'activation imagee par le contraste BOLD on rajoute egalement un 
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biais du fait de la non-compatibilite des images utilisees. 
C'est cette motivation a utiliser des images anatomiques compatibles avec les images 
IRM qui sont a l'origine du travail presente dans ce memoire. Pour cela nous avons 
decide de realiser nos images anatomiques avec des sequences de types EPI. 
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CHAPITRE 2 
LA METHODE DE DOUBLE INVERSION-RECUPERATION 
Ce chapitre presente la theorie de la methode de double inversion-recuperation (DIR), 
les diverses utilisations qui en ont ete faites jusqu'a present et les limites et perspectives 
de cette methode. 
2.1 Principe de base 
Cette methode a ete imaginee par Thomas W. Redpath en 1994 (Redpath and Smith, 
1994). Le principe de base est de faire disparaitre de 1'image les signaux correspondants 
a deux types de tissus. Comme une image d'un cerveau se compose principalement de 
trois niveaux de gris (matiere blanche, matiere grise, liquide cephalo-rachidien), cela cor-
respondrait a n'en faire apparaitre plus qu'un seul et du coup a realiser une segmentation 
"physique" de l'image d'origine. L'annulation des signaux est obtenue par l'annulation 
des aimantations longitudinales des deux tissus que Ton veut faire disparaitre au moment 
de 1'impulsion radio-frequence de 90°. Pour cela, on applique en amont deux impulsions 
d'inversion (180°) a Tix et Ti2. 
Le principe de cette methode DIR, est une extension de la methode tres connue d'in-
version recuperation (IR). II s'agit concernant cette derniere d'inserer une impulsion Rf 
de 180° en amont de la sequence classique pour inverser l'aimantation longitudinale, 
s'ensuit ensuite un phenomene de relaxation jusqu'a la prochaine impulsion. II y a deux 
utilisations principales de ce phenomene, soit on s'en sert pour ameliorer le contraste des 
images en ponderation Xi comme on peut le voir sur la figure Fig.2.1, soit on s'en sert 
pour annuler le signal d'un ensemble moleculaire de l'image finale, comme la graisse 
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par exemple. Ceci se realise en choisissant la valeur du temps d'inversion (le temps 
entre l'impulsion a 180° et celle a 90°) de facon a ce que la valeur de l'aimantation longi-
tudinale de cet ensemble moleculaire soit nulle ou quasi nulle au moment del'impulsion 
a 90° (figure Fig.2.2). Comme vu precedemment dans le chapitre I, le signal que Ton 
acquiert est l'aimantation totale que Ton a fait tourner vectoriellement dans le plan xOy. 
Ainsi l'aimantation de 1'ensemble selectionne est nulle au moment ou on la fait tourner 
dans le plan transversal, par consequent le signal emis dans ce plan est lui aussi nul lors 
de l'acquisition. Cet ensemble n'apparaitra pas sur l'image reconstruite. 
En utilisant deux impulsions d'inversion et en choisissant correctement les deux temps 
d'inversion on serait done capable en theorie d'annuler non plus un mais deux tissus 
de l'image. L'equation donnee par Redpath pour determiner ces temps (Redpath and 
Smith, 1994) a souvent ete reutilisee directement dans certains articles (Boulby et al., 
2004; Bedell and Narayana, 1998) alors que celle-ci depend grandement du design de la 
sequence utilisee, Simon J.R Meara mettait recemment au jour ce probleme (Meara and 
Barker, 2005) dans les etudes concernant la DIR. Pour obtenir les valeurs theoriques cor-
rectes des Ti il faut d'abord etudier revolution de l'aimantation longitudinale au cours 
du temps. 
2.2 L'equation du comportement et le calcul des Ti 
2.2.1 L'aimantation longitudinale 
En premier lieu, il faut determiner 1'expression de l'aimantation longitudinale au mo-
ment de l'impulsion d'angle a precedent l'acquisition du signal. La methode a ete pro-
posee par Redpath et son equipe dans le cas particulier d'une sequence d'echo de spin. 
Nous allons definir ici, la formule d'un cas plus general. Pour cela on utilise les equations 
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FIG. 2.1 Amelioration du contraste pour les images en ponderation Ti par l'utilisation 
d'une impulsion d'inversion (IR). Tiree de (Huettel et al., 2004) 
1.15 et 1.18, qui gerent le comportement de l'aimantation longitudinale apres une im-
pulsion RF. Si une impulsion a lieu a ti, on obtient: 
Mz(tf) = M2(tr)cos(«) 
t - t i 
Mz(t) •• - - • • MQ(1 ~e
 ri ) + Mz(tt)e
 Ti avec t > tx 
(2.1) 
A partir de la, on definit maintenant le design de notre sequence pour prendre en compte 
les differentes impulsions qui auront lieu lors d'un TR. 
Dans un cas general, c'est a dire avec deux impulsions d'inversion pour la methode de 
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FIG. 2.2 Annulation du signal de la graisse ou de l'eau par l'utilisation d'une impulsion 
d'inversion (IR). Tiree de (Kastler et al., 2006) 
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FIG. 2.3 Design temporel d'une sequence DIR-echo de spin 
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d'angle 180° pour realiser une sequence d'echo de spin si necessaire a r (pour le cas 
d'une sequence d'echo de gradient il suffit de prendre r = 0), cela donne le design de 
la figure Fig.2.3. Comme Redpath (Redpath, 1982), on etudie un enchainement de TR. 
On considere alors leur connue est Mi a t = 0~, la valeur de l'aimantation longitudinale 
avant l'impulsion d'angle a, et que Ton cherche a calculer Mi+i, la valeur avant la pro-
chaine impulsion d'angle a. On tend tres vite vers des valeurs stables (Redpath, 1982), 
on pose alors Mj = Mi+\. 
On part de t = 0 : 
Mz(0
+) = Micos(a) (2.2) 
done pour 0+ < t < r : 
Mz(t) = M0(l - e "^ ) + Mi cos(a)e"^ (2.3) 
T _ _T_ 
Avant la prochaine impulsion on a done : MZ{T~) = M0(l — e
 Ti) + Mj cos(a)e T i . 
Ensuite on reutilise les equations 2.1 avec les nouvelles conditions initiales determinees 
precedemment pour r <t < (TR — Ti\), et e'est le meme principe jusqu'a t = TR. Au 
final on obtient alors : 
Ti2 _1iX _lR 2
 TR 
Mi+1 = MQ[l-2e
 Ti +2e Ti + e Ti (1 - -^)] - MjCos(a)e Ti (2.4) 
e T i 
Sachant que Mj = Mi+i, l'expression de l'aimantation longitudinale avant chaque im-
pulsion d'angle a est: 
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FIG. 2.4 Evolution de l'aimantation longitudinale des trois types d'ensemble au cours 
d'une sequence avec double inversion recuperation, a = 90° 
Mi = M0-
1 - 2e Ti + 2e Ti + e Ti (1 r ) 
Tl 
1 + cos(a)e Ti 
Cette formule montre une dependance en fonction de parametres modifiables par l'ope-
rateur, a savoir : Ti\, Ti2, TR, r et a, et d'un seul parametre caracteristique du tissu 
etudie T\. Graphiquement, pour le cas usuel de ce memoire, a savoir une sequence echo 
de spin avec une excitation de 90°, cela donne le comportement simule sous Matlab sur 
la figure Fig.2.4. 
2.2.2 Determination des Ti 
Avec 1'equation 2.5 on est capable de predire le comportement de l'aimantation lon-
gitudinale de chaque proton au cours du temps lors d'une sequence IRM. Pour faire 
disparaitre de 1'image le signal provenant de deux types de tissus comme la matiere 
blanche et la matiere grise par exemple, il faut chercher comme explique precedemment 
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a annuler l'aimantation longitudinale avant 1'impulsion a 90°. Cela demande une combi-
naison speciale des parametres, en particulier le choix du placement des deux impulsions 
d'inversion a travers les valeurs de Ti\ et Ti2. On cherche done a resoudre le systeme 
suivant: 
Soit, le systeme a deux inconnues (TR et r fixes, 71 connus): 
(2.6) 
\ — 2 6 T^,tissul _|_ 2 e T^,tissul _|_ g Tl,tissul f \ ^_ \ __ Q 
e *l,tissul 
Ti2 Tix TR 
\ 2 e Tl,t«ss-u2 _|_ 2 e ' r l . t iss t i2 _|_ g Tl,t,issu2 (\ ?_ \ __ Q 
(2.7) 
II s'agit d'un systeme non lineaire, tres difficile a resoudre a la main. Dans tous les ar-
ticles traitant du sujet, la resolution de ce systeme se fait graphiquement en tragant les 
courbes Ti2 en fonction de Tii pour chaque tissu qui verifie Miitissu = 0. L'intersection 
de deux courbes, une pour chaque ensemble a annuler, permet de determiner une com-
binaison {Tii,Ti2) qui realise la methode de double inversion-recuperation. Les valeurs 
trouvees par Redpath a 0.95T sont presentees a la figure Fig.2.5. 
Les courbes realisees nous assurant de l'unite de la solution dans le domaine d'etude, il 
est tout a fait possible de realiser une approximation numerique de la valeur du couple 
(Tii,Ti2). Ceci ayant l'avantage d'automatiser completement le processus de deter-
mination des solutions. Pour cela on utilise une approche d'analyse numerique de re-
cherche de racine d'une fonction a variables reelles a valeurs reelles en appliquant l'algo-
rithme de Newton-Raphson. Nous obtenons des approximations pouvant aller aisement 
a la microseconde. Par souci de validation, nous avons teste notre algorithme pour les 
Table 1, Estimated inversion times. 
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TR [ms] Tli [msj TI2 [ms] 
4000 1700 3S0 
6000 2250 360 
8000 2650 360 
Note: The estimated inversion times required to null white matter 
and CSF are given for various TR values- The T t values of white 
matter and CSF are assumed to be 53© ms arwl 4,3 s, respectively. 
FIG. 2.5 Resultats trouves par Redpath pour la selectivity de la matiere grise pour 
differentes valeurs de TR. (Redpath and Smith, 1994) 
memes parametres que ceux utilises par Redpath (T\, B0, TR, r), les resultats sont 
presentes a la figure Fig.2.6. On retrouve effectivement les memes valeurs si Ton ar-
rondit au dixieme de milliseconde. Dans la suite nous utiliserons done cet algorithme 
pour determiner nos valeurs de Ti. 
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Redpath 
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TI-U1.6972 s 
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Pour Annuler GM et CSF 
TI1-1.7771 s 
TI2=0.50618s 
Pour Annuler WM ct GM 
TI1 =1.0271 s 
TI2=0.28526 s 
(c) 
FIG. 2.6 Valeurs des Ti determinees par approximation numerique, comparaison avec les 
resultats de Redpath pour TR = 4s, (a) Courbes d'evolution de T2 en fonction de I \ pour 
annuler un type de tissu, (b) Superposition des courbes pour annuler deux tissus, unite 
de la solution, (c) Resultats des couples solutions pour TR = As obtenus par approche 
numerique 
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2.3 Influence des differents parametres 
La section precedente a permis de determiner les valeurs necessaires des temps d'inver-
sion pour realiser la methode de double inversion-recuperation. Cependant de nombreux 
parametres modifiables ou non interviennent dans les equations et done dans la solution 
trouvee. 
2.3.1 Les parametres non modifiables 
Le seul parametre non editable de 1'equation 2.5 est le temps caracteristique de relaxation 
Tx. II a ete observe (Rooney et al., 2007) que cette variable garde une valeur globalement 
constante dans un meme tissu mais aussi entre les individus pour une meme valeur de 
champ B0, ce qui la rend selective. Dans le cerveau, les valeurs T\ de la matiere blanche, 
de la matiere grise et du liquide cephalo-rachidien sont suffisamment differentes entre 
elles (respectivement 530ms, 920ms et 4.3s a 0.95T), pour que l'expression de l'aiman-
tation longitudinale dependante de Ti soit caracteristique d'un tissu. 
Cependant bien qu'elle garde une valeur globalement constante, certaines fluctuations 
apparaissent. Certains modeles sont proposes (Rooney et al., 2007), mais il n'existe pas 
encore de formule exacte qui permette de determiner de facon precise la valeur de T\. 
Or l'imprecision sur ces valeurs entraine une imprecision sur les valeurs de temps d'in-
version qui peut etre prejudiciable pour l'image desiree : signal non nul des tissus a 
effacer, perte de contraste, voire meme une annulation des mauvais tissus. Dans les 
articles qui ont essaye differentes valeurs de Ti, tous remarquent que l'image avec le 
meilleur contraste n'est pas celle resultant des valeurs theoriques du couple (Tii,Ti2). 
Cette imprecision du modele theorique s'explique en partie par l'imprecision concernant 
les valeurs de Ti utilisees. Une rapide modelisation (figure Fig.2.7) montre qu'avec une 
incertitude sur le 7\ d'un seul tissu de 5%, en utilisant les valeurs theoriques sans incer-
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FIG. 2.7 Evolution du contraste entre matiere blanche et matiere grise dans une sequence 
DIR d'annulation de matiere blanche et du LCS avec une variation autour de la valeur 
de T\ de la matiere blanche, simulation Matlab 
titudes pour les Ti, on perd 30% de contraste. Redpath annonce dans son article qu'il 
peut y avoir jusqu'a 10 ou 20% d'imprecision dans ces valeurs de T\. Un ecart entre ces 
valeurs theoriques et les valeurs optimales du couple (Ti1:Ti2) etait done bien a prevoir. 
Dans cette optique nous avons choisi d'acquerir nos propres valeurs de Ti, afin d'avoir 
la meilleure precision possible pour notre modele (Chapitre 5). 
2.3.2 Les parametres modifiables 
Les parametres modifiables sont ceux caracteristiques de la sequence, e'est a dire TR 
et r si on utilise une sequence d'echo de spin. Dans le chapitre 1, il a ete explique que 
Ton cherche a avoir le TE le plus court possible, ce qui impose de choisir le r le plus 
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court possible egalement. Etant de l'ordre du dixieme de milliseconde, son influence est 
reellement faible sur le choix des Ti. Par contre, le temps TR est bien plus important. Ce 
temps de repetition est fondamental dans toutes les etudes en IRM car il est directement 
lie au temps total de la seance d'imagerie. Or de part les contraintes du systeme pour le 
patient, on cherche toujours a reduire autant que possible la duree de la seance d'image-
rie. II faut generalement faire un compromis entre qualite et duree. 
L'une des limites de la technique de double inversion-recuperation est comme on peut 
le voir sur la figure Fig.2.4, que la norme de l'aimantation longitudinale de l'ensemble a 
imager que Ton fait tourner dans le plan transversal, est faible par rapport a sa valeur au 
repos (de l'ordre de 10% pour TR — As). Par consequent on recoit peu de signal (bien 
que Ton ait un meilleur contraste), et le rapport signal sur bruit est done faible. Si on 
etudie revolution du rapport signal sur bruit par rapport a une augmentation du TR, on 
remarque que celui-ci augmente plus la sequence est longue et semble tendre vers un 
palier(figure Fig.2.8). 
On recherche done a faire le compromis entre le plus court TR et le meilleur rapport 
signal sur bruit. Ceci peut etre realise en considerant le "rapport signal sur bruit par 
racine carree d'unite de temps", qui est obtenu en divisant le SNR par \/TR~. On obtient 
les courbes de la figure Fig.2.9 qui montrent l'apparition d'une solution optimale mais 
qui n'est pas la meme pour chaque ensemble. 
Les TR optimum pour visualiser la matiere grise sont: 9.8s, pour la matiere blanche : 
8.5s, et pour le liquide cephalo-rachidien : 11.6s. 
Pour les applications ou Ton cherche a obtenir l'image volumique de la matiere grise 
seule, il convient done de choisir la solution optimale de la courbe en rouge sur la figure 
Fig.2.9. La plage de valeurs correspondant a 95% de la valeur maximale est representee 
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FIG. 2.10 Evolution du signal rapport sur bruit en fonction du \/TR pour la matiere grise 
Pour les applications ou Ton cherche a realiser une segmentation automatique du cer-
veau en trois classes (Liquide cephalo-rachidien, matiere grise et matiere blanche), sans 
changer le TR a chaque fois, il convient de faire un compromis. En additionnant les trois 
courbes de la figure Fig.2.9, on obtient la courbe de la figure Fig.2.11 qui represente cette 
solution intermediaire. La plage de valeurs correspondant a 95% de la valeur maximale 
est representee sur la figure Fig.2.11. On obtient alors une valeur de TR comprise entre 
7.5s et 14.5s . 
2.4 Les utilisations actuelles 
2.4.1 Redpath 
La premiere utilisation de la methode double inversion recuperation a done ete realisee 
en 1994. Celle-ci fait depuis l'objet de differentes etudes, en particulier pour ameliorer 
la technique et trouver des domaines d'applications. Redpath a applique la methode DIR 
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FIG. 2.11 Evolution du signal rapport sur bruit en fonction du V^TR en additionnant 
chaque ensemble 
a une sequence echo de spin classique qui lui permettait d'obtenir trois coupes de 5 mm 
d'epaisseur en 25.6 min, a titre de rapide comparaison la sequence presentee dans ce 
travail permet de le faire en quelques secondes seulement (4TR), et d'obtenir les degres 
de suppression satisfaisants presentes dans le tableau Tab. 2.1. II avait egalement mis en 
lumiere les differentes problematiques de cette methodes. Elle avait pour avantage de 
procurer des images segmentees naturellement non soumises aux artefacts des volumes 
partiels, utiles done pour les techniques de segmentations mais aussi certainement dans 
la detection d'anomalies tissulaires. Cependant elle necessitait un temps d'acquisition 
tres eleve du fait des longs TR ce qui limitait son interet clinique, et les valeurs optimales 
des temps d'inversion n'etaient pas les valeurs theoriques et necessitaient une recherche 
prealable. 
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Table 2, Measured D ratios. 
Sequence Tissue pair D 
Cortex selective GM/WM 0,80 ± 0.08 
QM/CSF 0.78 t. 0.08 
GM/air 0,88 t 0.02 
rrweightedSE GM/WM 0.24 ± 0.04 
GM/CSF -0.38 ± 0.01 
WM/CSF -0.57 ± 0.03 
GM/air 0.92 ± 0.01 
WM/air 0,87 ± 0,02 
Note: The range of D values obtained for the normal volunteers 
ere given for the cortex-selective DIR sequence. Values for the 
7Vweighted spin-echo (SE) reference scan are given for compari-
son. 
TAB. 2.1 Tableau des degres de suppression obtenus par Redpath. Tire de (Redpath and 
Smith, 1994) 
2.4.2 Les ameliorations techniques 
Le plus gros probleme de la sequence proposee par Redpath est le temps d'acquisi-
tion necessaire trop eleve pour pouvoir faire de cette sequence un outil pratique pour la 
recherche ou l'etude clinique. Les degres de suppression etant deja satisfaisant c'est par-
ticulierement sur ce point qu'on porte les etudes successives. L'amelioration naturelle de 
la sequence d'echo de spin a ete l'utilisation de sequence d'echo de spin rapide (FAST 
spin echo) et de mise en place de technique d'acquisitions paralleles (Bedell and Na-
rayana, 1998; Kuribayashi et al., 2004). Globalement le schema du bloc aval est toujours 
le meme, il reste constitue de deux impulsions d'inversions. La plupart des evolutions 
concernent done la partie acquisition du signal. Et les methodes DIR ont simplement 
suivi revolution de techniques d'imageries d'echo de spin rapides, acquisition partielle 
du plan de Fourier (Mai et al., 1999), acquisition parallele (Kim et al., 2004), acquisition 
3D (Pouwels et al, 2006). 
En 2006, Pouwels obtenait avec des sequences DIR-FSE des images naturellement seg-
mentees de tout le cerveau avec une resolution de 1.2*1.2*1.3 mm en moins de 10 min, 
avec un TR de 6.5 s. 
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2.4.3 Les usages 
On note dans la litterature deux grands ensembles d'utilisation des sequences avec une 
methode DIR. La methode de sang noir est une technique utilisant elle aussi deux im-
pulsions d'inversion mais de type different afin d'annuler le signal du sang dans les 
vaisseaux. Le couplage de ces deux methodes donnent des sequences nominees QIR 
pour quadruple inversion recuperation, et permettent d'obtenir des images sang noir de 
meilleure qualite (Yarnykh and Yuan, 2002; Kim et al., 2004; Yarnykh and Yuan, 2006). 
L'autre utilisation principale est la detection de lesions. Souvent comparees aux sequen-
ces FLAIR ("FLuid Attenuation Inversion Recovery") habituellement utilisees pour ce 
type de recherche, les methodes DIR donnent des taux de detection plus eleves en parti-
culier pour les lesions intracortex, les lesions dans la zone infratentoriale (Turetschek 
et al., 1998; Geurts et al., 2005; Wattjes et al., 2007) ou bien la detection de foyer 
epileptique (Boulby et al., 2004; Rugg-Gunn et al., 2006). 
Ensuite les methodes DIR ont aussi ete proposees avec succes pour 1'amelioration de la 
mesure des constantes T\ des poumons, et egalement avec des resultats plus contestes la 
suppression des lipides entourant le cerveau (Ebel et al., 2003) ou bien la caracterisation 
volumique des structures du cerveau en s'affranchissant des artefacts des volumes par-
tiels (Bedell and Narayana, 1998). 
2.4.4 Evolution theorique 
Depuis Redpath, revolution des sequences DIR s'est surtout faite sur le plan technique. 
Mais une etude recente propose une extension particulierement interessante (Fantazzini 
et al., 2007). Sykora propose en effet d'assimiler le bloc DIR en aval du systeme d'ima-
gerie (EPI dans le cas de ce memoire) a un filtre (comme en electronique), dans le cas 
DIR un passe-bande centre sur une valeur Ti. Au lieu de se focaliser sur la combinaison 
des Ti permettant l'annulation de tel ou tel tissu, cette approche des filtres aborde plutot 
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le probleme de la selectivity du filtre et done de la bande passante autour du T\. En uti-
lisant des filtres d'ordres plus eleves simplement constitues d'impulsions d'inversion, il 
serait possible d'avoir des filtres de plus en plus selectifs et done au final une meilleur 
suppression des autres tissus. Cette theorie reste a etre testee, mais ouvre toutefois des 
perspectives interessantes pour l'obtention d'image a selectivite accrue. 
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CHAPITRE 3 
LA SEQUENCE IRM REALISEE 
Ce chapitre vise a decrire brievement la partie developpement du travail presente dans 
ce memoire. 
La sequence a ete realisee dans l'environnement proprietaire de Siemens : IDEA. Tous 
les elements sont codes en C++. Typiquement il s'agit d'initialiser tous les elements 
necessaires comme les gradients ou les impulsions RF, de prevoir les differents temps 
pour qu'ils s'agencent entre eux suivant le design voulu et toute l'energie dont aura 
besoin le scanner durant l'acquisition afin qu'il y soit prepare. Et enfin en dernier lieu, 
d'executer la sequence et de gerer l'acquisition et le traitement des donnees. Dans le but 
de maitriser tous les elements, il a ete choisi d'ecrire completement un nouveau code, en 
utilisant au minimum les blocs deja precode par Siemens. 
3.1 Resultats initiaux 
Comme explique dans les chapitres precedents, la sequence IRM a developper doit etre 
constitute de deux ensembles : un ensemble pour gerer la fonction de double inversion 
recuperation (partie amont) grace a deux impulsions d'inversion judicieusement placees, 
et un ensemble pour gerer l'imagerie de type EPI. Avant de s'attacher a ecrire le nouveau 
code, il a ete choisi de tester la capacite a implementer ces deux ensembles en utilisant 
des sequences de tests legerement modifiees. 
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FIG. 3.1 Le scanner utilise, le Trio 3T de Siemens. 
3.1.1 La methode de double inversion-recuperation 
Pour tester ce premier ensemble, une deuxieme impulsion d'inversion a ete rajoutee 
a une sequence FLASH-IR (Fig. 3.2), une sequence de type echo de gradient rapide 
avec inversion recuperation. Puis une acquisition a ete realisee sur un sujet volontaire 
age entre 20 et 30 ans avec TR= 5s, TE=4.8ms, resolution de 1.5*1.5*5 mm, matrice 
128*128, soit une duree d'acquisition de 10m40s. Le couple de valeurs Ti a ete calcule 
pour ne faire apparaitre que la matiere grise (2653, 534 ms), malheureusement le code 
n'etait pas encore au point lors du test, et le placement des temps d'inversion a engendre, 
comme on peut le voir sur la figure Fig.3.3 une methode de double inversion recuperation 
qui a fait apparaitre la matiere blanche. D'un point de vue global, la methode a done bien 
ete codee mais la necessite d'un choix tres precis des valeurs de Ti est mis en valeur. 
3.1.2 La sequence EPI 
De meme, pour tester le bloc "aval", le gradient de lecture de la sequence flash a ete 
modifie pour le transformer en gradient de lecture echoplanaire. Au lieu d'utiliser un seul 
gradient pour acquerir une ligne du k-space, on utilise un train de gradient en creneau 
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FIG. 3.2 Rajout dans l'interface utilisateur le choix de la valeur du deuxieme Ti 
FIG. 3.3 Image d'une coupe de 5 mm d'epaisseur, obtenue avec la sequence FLASH-DIR 
pour selectionner la matiere blanche. Bien que le LCR soit efface on note d'importants 
artefacts de flux (points blancs). 
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FIG. 3.4 (a) Image obtenue avec sequence FLASH-EPI, (b) Image obtenue avec 
sequence ep2d.se de Siemens, TR=4s, TE=41ms, resolution 3*3*2.5, matrice 64*64 
centre en TE. Afin de verifier la qualite du code, une comparaison a ete effectuee avec 
une image d'une bouteille d'eau en coupe acquise par une sequence EPI de Siemens. 
Le resultat final est presente dans la figure Fig.3.4. On remarque que les deux images 
presentent les memes artefacts et une qualite equivalente. 
Une fois les deux blocs principaux testes et valides, le developpement de la version 
complete a pu debuter. Ces resultats preliminaries ont egalement mis en valeur l'interet 
d'avoir la possibilite de balayer une plage de valeur pour les Ti afin de pallier a une 
eventuelle imprecision des valeurs theoriques. 
3.2 Outils 
Le code C++ a ete edite sous Xcode (Mac) et compile avec Visual studio C++. L'environ-
nement de test et de simulation (IDEA) a ete gracieusement fourni par Siemens. Toutes 
les images concernant le design ou bien la simulation de l'interface utilisateur ont ete 
obtenues a partir de cet environnement. Le travail du professeur Richard Hoge sur la 
sequence ep2djmini a ete une importante source d'inspiration pour le developpement 
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• Sequence de Base DIR Echo de spin: 
RF RF RF RF RF 
180" 180s « 180" *- 180' 
T l | t - 0 t = T E / 2 c = T E j\\ 
• * • * 
• * 
FIG. 3.5 Design temporel d'une sequence DIR-echo de spin 
du code. Au final la sequence fait environ 3000 lignes de code effectives. 
3.3 Modules 
Comme il apparaitra dans les chapitres suivants, deux versions de cette sequence ont ete 
developpees avec des "design" quelque peu differents : une version 2D et une version 
3D volumique. Pour passer de l'une a l'autre certains elements sont rajoutes, notamment 
un gradient de codage de phase selon la direction z. La figure Fig.3.6 presente le resultat 
d'une simulation de la version 2D et permet de voir apparaitre tous les differents modules 
constitutifs de la sequence. 
(1) et (2), Les impulsions d'inversion. Elles sont realisees avec le bloc cree par Sie-
mens, c'est a dire une impulsion hyperbolique selective (association avec un gradient de 
selection selon z), qui va inverser l'aimantation dans la coupe selectionnee. La specificite 
propre a cette sequence vient de la possibilite de faire varier les intervalles entre les im-
pulsions en cours d'acquisition (a chaque TR) et done les valeurs de Tit et Ti2. II s'agit 
de la fonction de balayage. L'utilisateur indique une plage de valeurs a explorer autour 
de chaque Ti et suivant le nombre d'images voulues, le pas est calcule. Si une seule des 
deux impulsions varie alors ce pas est simplement la valeur de la plage divisee par le 
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nombre d'images moins un, p — Plage/(N — 1). Si les deux impulsions varient, alors 
il a ete fixe que il y aura autant de valeurs pour Tix que pour Ti2, N^ = N2 = \/~N et 
par consequent p l j 2 = Plageij2/(N1 — 1). Pour eviter les cas trop complexes a gerer, 
la limite basse pour la premiere impulsion correspond a la limite haute de la deuxieme 
impulsion, ainsi elles ne peuvent en aucun cas s'intervertir. 
En mode 3D, 1'impulsion selective excite non pas une coupe mais un volume. II est 
egalement possible de choisir des impulsions non selectives, qui excite une tres large 
zone de l'espace (Fig. 3.9). 
(4), La saturation des graisses. Elle est obtenue par l'utilisation du bloc "fatsat" de 
Siemens. On applique une technique de saturation selective. Le principe tient du fait que 
les protons de la graisse ont une frequence de resonance differente des protons de l'eau 
qui permettent d'obtenir le signal des tissus. II s'agit alors, de rajouter juste avant 1'im-
pulsion a 90° une impulsion RF selective dont la frequence correspond a la frequence de 
resonance de la graisse, ce qui va annuler l'aimantation longitudinale de celle-ci (satu-
ration). II s'ensuit qu'au moment de l'impulsion a 90° suivante, celle dite d'excitation, 
l'aimantation longitudinale de la graisse n'aura pas eu le temps de "repousser" et aucun 
signal provenant de la graisse n'apparaitra sur l'image. 
(5) et (7), Les impulsions RF. Ce sont deux impulsions radiofrequences selectives 
centrees sur 123.3MHz. La combinaison de la plage de frequence excitee et du gradient 
de champ selon la direction zpermet l'excitation selective (Fig. 1.9). Les impulsions ont 
des formes de sinus cardinaux dans le domaine temporel, pour permettre une selection 
d'une coupe rectangulaire dans le domaine frequentiel et done spatial. 
(6), Les gradients de codage. On distingue sur la simulation trois gradients, respecti-
vement selon les trois axes de l'espace. Celui selon l'axe z sert a se replacer au centre 
de la coupe du point de vue longitudinal. Par consequent, son aire doit etre la moitie 
de l'aire du gradient de selection de coupe qui le precede. Les gradients selon les deux 
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FIG. 3.7 Deplacement du point de depart de l'acquisition. 
autres axes, permettent de se placer au point de depart de notre acquisition du k-space. 
Celui-ci doit se trouver en haut a droite au debut du train echoplanaire. Comme il s'agit 
d'une sequence de style echo de spin, il y a une impulsion d'inversion avant le train 
echoplanaire (7). II faut done que les gradients de codage placent ce point en bas gauche, 
d'ou deux gradients negatifs et dont les aires doivent correspondre au parcours de la 
moitie du k-space selon chaque direction respective (Fig. 3.7 et Eq.1.22 ). 
(8), Le train echoplanaire. Comme l'a montre la figure Fig.1.16, ce train est theori-
quement un enchamement en creneau pour le gradient de lecture avec de tres courtes 
impulsions du gradient de phase pour le changement de ligne dans le k-space. En pra-
tique, la forme creneau est impossible a realiser techniquement, le temps de montee des 
gradients n'est pas instantane. L'approche la plus couramment utilisee est alors des gra-
dients de forme trapezoidales avec des pentes les plus rapides possible. L'acquisition se 
realise generalement durant le plateau, toutefois comme on cherche egalement a avoir le 
train le plus court possible pour limiter les inhomogeneites dans l'image, on utilise les 
gradients au maximum des capacites techniques du materiel e'est a dire une amplitude 
elevee pour un temps de plateau le plus court possible. Le fait d'avoir des amplitudes 
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FIG. 3.8 Propriete de remaillage. A droite, schema conceptuel de Siemens tire du manuel 
d'IDEA. A gauche, simulation obtenue avec IDEA, le trait rouge surligne le debut de 
1'acquisition. 
elevees augmente egalement le temps de montee et done l'espace inter-echo n'est pas 
forcement reduit, ce qui peut etre prejudiciable vis-a-vis des deformations de l'image. 
La solution proposee est de realiser un "remaillage" ou "regridding" de 1'acquisition. En 
commencant celle-ci durant la phase de montee, le temps de plateau necessaire pour ob-
tenir finalement la ligne du k-space est par consequent plus court et la duree total (espace 
inter-echo) d'un trapeze egalement (Fig. 3.8). 
Le gradient de codage de phase 3D. La figure Fig.3.9 montre le design d'une sequence 
3D volumique. Par rapport a celle 2D, on voit apparaitre un nouveau codage de phase 
a travers un gradient de codage selon l'axe z (fleches rouges). Son fonctionnement est 
un peu different que le codage de phase horizontal, ou il suffisait de descendre d'une 
ligne a la fois. Ici dans le plan vertical, on se place au centre du volume avant chaque 
impulsion d'excitation puis on se decale verticalement sur le plan a acquerir, et a la fin 
du train echoplanaire on se redecale au centre du volume avec un dernier gradient de 
champ magnetique. 
La methode de correction de phase. Un probleme recurrent des sequences echoplanaires 
est un phenomene d'images fantomes, du a un decalage ou un non parallelisme entre 
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FIG. 3.9 Simulation du bloc aval. Les fleches rouges indiquent les gradients de selection 
de partition. 
d'acquerir au debut de la sequence trois lignes successives codant pour la meme ligne 
de l'espace des k. Les valeurs obtenues etant theoriquement les memes on est capable 
de quantifier le decalage introduit par le systeme de mesure, que Ton transmet alors au 
logiciel de reconstruction qui pourra alors reajuster les lignes du spectre les unes par 
rapport aux autres. 
3.4 Interface utilisateur 
Tous les modules presentes precedemment sont controles par de nombreux parametres 
(TR, TE, nombre de slice, resolution etc.) . Du choix de ceux-ci depend le type et la qua-
lite de l'image obtenue. Pour gerer les fonctionnalites propres a la sequence, il a fallu 
aussi rajouter 13 nouveaux parametres non prevus par Siemens dans l'interface utilisa-
teur. Un onglet special pour les developpeurs y est d'ailleurs destine, il est presente a la 
figure Fig.3.11. La colonne de droite gere toute la partie double inversion recuperation, 
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FIG. 3.10 Correction de phase, (a) Simulation de la technique de correction de phase, 
(b) Image et son spectre non corriges, on voit apparaitre des decalages dans les lignes 
horizontales successives, (c) Image et son spectre corriges. 
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FIG. 3.11 Onglet supplementaire dans l'interface utilisateur. 
une plage de valeur pour l'un ou 1'autre. La colonne de gauche donne le choix d'une 
sequence d'echo de spin ou bien d'echo de gradient, du nombre de scan preparatoire, de 
la possibilite d'appliquer la correction de phase et le remaillage (duree en microseconde 
durant la montee). L'option "RO flip" permet de tourner le plan de lecture dans l'axe 
vertical et ainsi d'observer les profils d'excitation des impulsions radiofrequences. 
3.5 Conclusion 
En conclusion, tous les elements caracteristiques des sequences echoplanaires ( train, 
correction de phase, "remaillage") ou bien des sequences DIR (deux impulsions d'inver-
sion) fonctionnent que ce soit en mode 2D ou 3D volumique. La qualite des images ob-
tenues sur nos fantomes est d'ailleurs comparable a celles des images obtenues avec les 
sequences commerciales de Siemens. De plus la sequence comporte aussi une fonction 
de balayage exclusive. Celle-ci sera d'ailleurs particulierement utile dans la recherche 
des Ti optimum et des constantes Tx. 
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CHAPITRE 4 
DETERMINATION DES VALEURS Ti 
II est apparu dans les chapitres precedents le besoin de connaitre avec precision les va-
leur intrinseques du temps caracteristique Ti pour les differents tissus. Cette valeur est 
traditionnellement consideree comme stable entre les individus pour un meme champ 
magnetique B0, mais il est apparu dans nos tests preliminaires que la moindre erreur 
sur les valeurs Ti engendre une perte de contraste dans 1'image finale. Que ce soit dans 
(Redpath and Smith, 1994) ou bien (Boulby et al., 2004), toutes les equipes qui ont uti-
lisees une methode de double inversion-recuperation ont observees que les couples de 
valeurs T; optimum n'etaient pas exactement ceux trouves par calcul theorique. Aucune 
explication mathematique n'a ete donnee mais on peut fortement supposer que cela vient 
d'une imprecision au niveau du choix des valeurs de Ti. II n'existe pas de table absolue 
concernant cette constante, bien que de nombreuses etudes trouvent des valeurs concor-
dantes (Wansapura et al., 1999; Rooney et al., 2007; Gelman et al., 2001). Enfin il y a 
des variations non negligeables entre certaines regions du cerveau, en particulier entre 
differents ensembles constitues de matiere grise (Gelman et al., 2001; Rooney et al., 
2007) : Cortex cerebral, Noyau caude, Thalamus, Putamen, et Globus pallidus (Figure 
Fig.4.1). Tout ceci nous a convaincu de developper la possibilite de pouvoir obtenir les 
valeurs T\ dans notre sequence, ainsi pour un maximum de precision, on pourra mesurer 
les valeurs Ti des ensembles qui nous interessent vraiment a annuler avant de faire les 
calculs theoriques de la methode de double inversion-recuperation. 
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[S .23 ] CERVEAU : COUPE HORIZONTALS 
Morphologic interne 
A; Cortex. B: Noyau caude. C. Noyau lenticulaire, 0: Ciausirurn. E; Thalamus. 
F: Capsule interne G: Genou de la capsule interne. 
H: Bras posterieur de la capsule interne. 
(a) 
V V G 
CERVEAU : COUPE VERTICALE : Noyaux gris centraux et Noyaux de la base du cerveau 
A: Cortex. 8: Centre ovale C; Capsule interne D: Capsule externe. E' Capsule extreme. 
F: Noyaux sous - opto - strips G; Siiion lateral, h: bippocampe. i; corps calleux. 
j : hypothalamus, k: troisieme ventrtculs. I et 1^ vertrieules lateraux m; noyau caud^ 
n; thalamus, o: pallidum, p. putamen. q: claustrurn. r; noyau acubens 
s: noyau basal de Meynert et substance innominee t; noyau amygdalien 
(b) 
FIG. 4.1 Schema de l'anatomie du cerveau, source Bertrand Boutillieret Pr. Gerard Ou-
trequin 
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4.1 Methode des deux points 
Toujours dans le soucis d'utiliser les memes outils que dans l'imagerie fonctionnelle, la 
methode utilisee est une methode dite des deux points avec une acquisition par sequence 
EPI. Differentes methodes pour acceder a la valeurs des constantes T\ et T2 sont pro-
posees dans la litterature (Wright et al., 2008), elles donnent generalement des resultats 
equivalents. La methode des deux points choisie, permet d'utiliser les modules developpes 
precedemment (chapitre 3) et done ne necessite aucune fonctionnalite supplemental 
pour la sequence. Le principe de base (Imran et al., 1999) est d'acquerir une image 
avec une configuration donnee et d'ensuite d'acquerir la meme image en ajoutant une 
impulsion d'inversion en amont. Le rapport de l'une sur 1'autre ne depend alors in-
trinsequement que de la constante T\. En effet l'inversion joue seulement un role sur 
l'aimantation longitudinale residuelle avant la 1'excitation d'angle a, en utilisant le rap-
port des deux signaux, on se libere de 1'influence de la constante T2 du le signal. 
Les equations presentees au chapitre 1 permettent de modeliser ce raisonnement. L'equa-
tion 1.19 donne l'expression de l'aimantation longitudinale lors d'un phenomene de re-
laxation : 
Mxy = M^oe-V^e-^ 
En supposant que Ton utilise une excitation d'angle a et que Ton acquiere le signal en TE 
(plus exactement le module du signal), soit k une constante due au systeme d'acquisition, 
-Si le signal sans impulsion d'inversion et S2 le signal avec impulsion d'inversion. On 







Les aimantations longitudinales residuelles sont obtenues de la meme fa9on qu'au cha-






[l-2e Tl +e n (2eTt _!)] 
l+cos(a)e Ti 
[ l - e Tl (2eTl -1)] 
l+cos(a)e Tl 
(4.2) 
Comme pour la methode de double inversion-recuperation, la presence d'une impulsion 
d'inversion nous oblige a utiliser un long TR, superieur a deux secondes. Dans ce cas 
la, l'expression 1 + cos(o;)e T i ; ne s'annule jamais. Si Ton fait le rapport des deux 
modules, on obtient alors : 
Si 
kMxyl(a) s in(a)e
(-T B / T 2 ) 
kMxy2{a)sm(a)e(-
Te/Ti) 




1 - 2e Ti + e Ti (2eTi - 1) 
1 - e Ti (2eTi - 1) 
(4.3) 
(4.4) 
On retrouve bien une expression qui ne depend que Ti, les autres parametres etant fixes 
dans la protocole de la sequence. En faisant varier Ti le temps de l'inversion, on doit 
obtenir pour un voxel une courbe de la meme allure que celle presentee en figure Fig.4.2. 
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Rapport S2/S1 
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FIG. 4.2 Modelisation Matlab du rapport S2/Si en fonction de Ti pour un Ti = 800ms 
Le protocole experimental correspondra done dans un premier temps a acquerir une 
coupe, dite de reference, en ponderation T2 e'est a dire TR long et TE court. Puis ensuite 
a acquerir la meme coupe en utilisant la meme sequence avec simplement une impulsion 
d'inversion en plus, que Ton fera varier entre 100 ms et 2000 ms de fa§on automa-
tique. Enfin on divisera ces images par l'image de reference ce que nous donnera une 
representation spatiale de 52/51 pour chaque valeur de Ti fixee. 
Pour obtenir une estimation de Ti, on utilisera finalement des outils d'optimisation 
numerique pour faire correspondre si e'est possible les donnees experimentales obte-
nues et le modele numerique defini a 1'equation 4.4. 
Pour verifier que le modele est valide et que la methode d'estimation fonctionne, un 
premier test a ete realise sur des "fantomes" du laboratoire. 
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4.2 Validation sur un fantome 
Ces objets de test sont des bouteilles plastiques remplies d'un liquide proche de l'eau 
distillee. II s'agit du meme type d'objets que ceux utilises dans le chapitre 3. Les images 
obtenues sont done des coupes axiales de bouteilles rondes, le liquide etant homogene, 
on s'attend a avoir un rond uniforme et une tres faible dispersion des valeurs de Ti. Les 
images ont ete obtenues avec le scanner Trio 3T de Siemens de l'institut de geriatrie 
de montreal, avec l'utilisation de notre sequence epld-minijUrJoal. Les caracteristiques 
des acquisitions etaient TR = 4000ms et TE = 43.6ms, Ti variant de 100 ms a 900 ms 
(56 images avec 1 moyennage) et une resolution de 3*3*3 mm. L'image sans inversion 
a ete obtenue avec 5 moyennages. 
La figure Fig.4.2 presente les images obtenues, tout d'abord celle obtenue sans inversion 
puis avec differentes valeurs de temps d'inversion. On remarque qu'on obtient bien un 
cercle quasi homogene comme on s'y attendait, de plus 1'evolution de l'intensite en fonc-
tion du temps d'inversion suit le comportement simule au paragraphe precedent. Cette 
premiere observation est confirmee par 1'etude quantitative. Pour chaque image la valeur 
moyenne des pixels de la region d'interet apparaissant en rouge sur la figure Fig.4.2 a ete 
relevees, ce qui a permis de tracer la courbe d'intensite en fonction du temps d'inversion 
Ti. Cette courbe est presentee a la figure Fig.4.2, on remarque tres clairement la corres-
pondance avec le modele numerique etabli au paragraphe precedent, la superposition de 
la courbe experimentale et du modele est tres bonne. Cette superposition a ete obtenue 
par la toolbox de Matlab "curve fitting" pour 1'optimisation numerique, on utilise des 
algorithmes de minimisation de critere pour trouver les valeurs des parametres (Ti et 
constantes) qui font correspondre au mieux les donnees experimentales et le modele. On 
obtient une estimation pour Ti de 280.3ms ± 0.5ms (intervalle de confiance a 95%) avec 
un coefficient de determination de 0.99995, soit quasiment 1. On peut alors considerer 
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(a) (b) 
(c) (d) (e) 
FIG. 4.3 Balayage d'une impulsion d'inversion avec un fantome. (a) image sans inver-
sion, (b) image T\, on remarque que les legeres inhomogeneites spatiales d'intensite 
n'ont pas d'influence sur le calcul de Ti, (c,d,e) image avec differents temps d'inversion. 
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FIG. 4.4 Choix de la ROI pour le calcul du 7\ 
que le modele propose traduit d'une tres bonne facon la realite, c'est a dire revolution 
de 1'aimantation. Ce qui explique la tres grande precision obtenue pour la valeur 7\ du 
fantome a 3T. La valeur annoncee grossierement par Siemens est 300ms, ce qui proche 
de notre resultat. Cependant la tres grande correspondance de notre modele et la faible 
erreur obtenue sur notre estimation, laisse a penser que la valeur fournie par Siemens est 
plus un ordre d'idee qu'une valeur exacte. 
La tres bonne estimation et la tres grande correspondance entre le modele theorique et les 
donnees experimentales permettent de conclure que le modele propose pour revolution 
de l'intensite en fonction du temps d'inversion est tout a fait valide. L'estimation des 
valeurs Tx grace a la methode des deux points fonctionne. Cependant il faut noter que 
les donnees obtenues sur le "fantome" sont le resultat de nombreux moyennages sur de 
grande ROI d'un liquide homogene, on peut s'attendre a des marges d'erreur beaucoup 
plus importantes pour les valeurs Ti des tissus cerebraux, en particulier du a la non-
homogeneite des voxels. 
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FlG. 4.5 Resultats de la correspondance entre le modele et les donnees experimentales 
pour le fantome. (a) Donnees experimentales, rapport S2/Sl(PSTt2) en fonction du 




Le modele etant valide, la methode des deux points a ete appliquee a un ensemble 
de 5 sujets sains ages entre vingt et trente ans. Comme pour les bouteilles d'eau, les 
images ont ete obtenues avec le scanner Trio 3T de Siemens de l'lnstitut de Geriatrie de 
Montreal, avec 1'utilisation de notre sequence 2D ep2djninijdirJbal. Les caracteristiques 
des acquisitions etaient TR = 4000 ms et TE = 43.6 ms, Ti variant de 100 ms a 2000 ms 
(91 images) et une resolution de 3*3*3 mm. L'image sans inversion a ete obtenue avec 5 
moyennages. La duree d'acquisition totale est de 6 min 32 s, il y a en effet 91 + 5 = 96 
images, plus deux TR preparatories, ce qui fait au total 98 TR. 
Les donnees ont ete traites avec Matlab. Une fois le moyennage de l'image sans inversion 
realise, des algorithmes automatiques ont ete appliques pour obtenir pour chaque voxel 
la valeur S2/S1, et enfin faire 1'estimation de la valeur Ti du voxel. On a ainsi obtenu 
des cartes de valeurs de Ti. Finalement le choix des ROI a ete realise pour obtenir les 
valeurs moyennes des estimees de T\ pour trois types d'ensemble : La matiere blanche, 
la matiere grise du cortex cerebral, et le liquide cephalo-rachidien, comme sur la figure 
Fig.4.3. La definition des ROI a ete dirige par la volonte d'avoir des zones les plus larges 
possibles tout en evitant les zones frontieres. 
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(b) 





1386 ± 25.68 
Matiere blanche 
764 ± 23.69 
LCR 
3921 ± 46.76 
TAB. 4.1 Tableau recapitulatifs des valeurs de Tx obtenues avec ecart type sur le groupe 
4.4 Resultats 
L'ensemble des resultats est presente dans le tableau de l'annexe I. Les valeurs finales 
sont repertoriees dans le tableau 4.1. On remarque comme on pouvait le penser que 
les marges d'erreur sont plus importantes que celles obtenues pour les fantomes. Le 
coefficient de determination, qui traduit la correspondance entre le modele et les donnees 
experimentales, oscille entre 0.994 et 0.998 sur chaque pixel (Fig. 4.7). Cette valeur reste 
tres elevee, le modele est toujours valide, mais moindre qu'avec le liquide homogene 
comme prevu. Toutefois les valeurs moyennes des ROI et les ecarts types inter-sujets 
restent de l'ordre de precision des autres etudes portant sur le meme sujet (Wansapura 
et al., 1999; Rooney et al., 2007; Gelman et al., 2001). Les ecarts types temoignent d'une 
tres bonne concordance entre les sujets pour le meme type de ROI (entre 1% et 3%). 
En particulier, William D. Rooney et son equipe ont propose recemment un modele 
empirique(Rooney et al., 2007) resultat d'une vaste etude transversale pour determiner 
les valeurs de 7\. Avoir la possibilite d'estimer les valeurs de 7\ des zones qui nous 
interessent est un tres bon moyen pour obtenir des images avec le meilleur contraste 
possible. Toutefois, cela demande du temps et la necessite de faire une pre-seance avec 
le patient pour pouvoir traiter les donnees obtenues. Si le modele de Rooney concorde 
avec nos mesures, il sera interessant de l'inclure dans notre algorithme de calcul du 
couple de calcul des temps d'inversion (Tii,Ti2) afin de gagner du temps. 
Le modele de Rooney est retranscrit dans le tableau 4.2. 
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FIG. 4.7 Image representant le coefficient de determination de la concordance entre le 
modele et les donnees experimentales, la courbe represente le trace des valeurs selon une 
ligne horizontale. 
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TAB. 4.2 Tableau recapitulatif du modele experimental propose par (Rooney et al., 2007) 
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4.5 Conclusion 
En conclusion, le modele propose pour l'estimation des valeurs Ti par la methode des 
deux points est valide et donne des resultats satisfaisants. La sequence developpee per-
met done la mesure personnalisee des constantes de tissus cerebraux et ceci pour une 
optimisation du contraste final des images de double inversion recuperation. Cependant, 
il est important de noter que le modele propose par Williams D. Rooney donne des 
resultats conformes a nos donnees experimentales, et constitue de ce fait une alternative 
valable pour une approche rapide des valeurs de Ti. Dans la suite, et part soucis de com-
paraison avec les premieres images acquises avant l'etude statistique des valeurs de Ti, 
tous les temps d'inversion ont ete calcules avec comme constantes les resultats donnes 




Ce chapitre presente les differentes experiences realisees et une synthese des resultats 
obtenus. Deux types de sequences ont ete developpees et testees. Comme explique dans 
les chapitres precedents, la premiere version, dite deux dimensions, vise a exciter et a 
acquerir qu'une seule coupe a la fois. Et la deuxieme version, dite trois dimensions ou 
volumique, vise a exciter et a acquerir un volume constitue de plusieurs coupes. 
Resumons d'abord en quelques lignes les caracteristiques de cette sequence EPI-DIR. 
Elle est constituee de deux parties, conceptuellement separees par le pulse d'excitation 
a 90°. 
La premiere comprend deux impulsions d'inversion dont le placement est parametrable 
par l'utilisateur. On peut egalement specifier une plage de valeur possible pour l'une ou 
les deux impulsions et faire varier les Ti automatiquement suivant un pas precis. II s'agit 
de la fonction de balayage dont l'ajout a ete justifie par les resultats des autres etudes 
(Boulby et al., 2004; Redpath and Smith, 1994; Meara and Barker, 2005). Cette premiere 
partie permet d'appliquer la methode de double inversion recuperation (DIR). 
La seconde comprend tous les modules caracteristiques permettant de realiser une se-
quence de type EPI (gradient de selection, gradient de lecture, etc.) . On peut choisir 
d'utiliser une sequence d'echo de gradient ou bien d'echo de spin, et regler la valeur de 
l'espace inter-echo ("echo spacing") qui correspond au temps entre les milieux de deux 
gradients de lecture (RO) consecutifs. En effet, rappelons qu'avec l'utilisation d'une 
sequence EPI les artefacts de susceptibilite magnetique entrainent des deformations qui 
peuvent etre importantes. Plus cet espace est petit et moins il y a de deformation, ce-
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pendant les contraintes techniques empechent de faire tendre cet espace vers zero, ces 
deformations sont done inherentes a 1'utilisation de sequence EPI. Par consequent si Ton 
veut que les images anatomiques obtenues concordent avec les images fonctionnelles, il 
faut en particulier avoir le meme espace inter-echo. 
5.1 La version en deux dimensions 
Comme elle contient moins d'elements et ne s'occupe que d'une seule image/coupe a 
la fois, cette version est la plus simple a coder et a ete la premiere a etre developpee. 
L'acquisition d'une seule coupe est suffisante pour tester et valider la methode proposee 
de double inversion-recuperation appliquee a une sequence de type EPI. II est possible 
toutefois de l'utiliser pour obtenir tout le volume du cerveau qui nous interesse, on utilise 
alors un mode multi-coupe ou Ton se decale selon la direction iTapres chaque TR. Elle 
est done potentiellement utilisable pour 1'application souhaitee, malgre un rapport signal 
sur bruit theoriquement plus faible qu'une sequence volumique. 
5.1.1 Experimentations 
Le scanner utilise est toujours le scanner Trio 3Tesla de Siemens de l'lnstitut de Geriatrie 
de Montreal. De nombreuses experiences sur des fantomes semblables aux bouteilles 
d'eau du chapitre precedent ont ete realisees avant d'etre capable de faire fonctionner 
tous les modules de la sequence de facon satisfaisante. Ces tests ont conduit a choi-
sir pour 1'etude sur les sujets humains les parametres suivants. Toutes les images ont 
ete realisees avec un TR de 10 s, qui est la valeur optimale pour le compromis lors de 
l'annulation des tissus par DIR (chapitre 2), et un TE de 41 ms, la valeur la plus pe-
tite possible techniquement. Les images correspondent a des matrices 64*64, avec une 
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resolution de 3.5*3.5 mm. L'espace inter-echo correspondant est alors de 0.6 ms. Pour 
pouvoir faire des comparaisons l'epaisseur de la coupe a ete fixee a 3 mm ou a 5mm. La 
valeur du couple (Tii,Ti2) change egalement en fonction du choix de l'operateur lors 
du balayage autour des valeurs theoriques. On applique egalement enfin une impulsion 
de saturation des graisses et on utilise une sequence de type echo de spin arm de limiter 
les deformations. 
Ensuite le protocole suivant a ete applique sur cinq sujets ages entre 20 et 30 ans : 
- afin de pouvoir realiser une comparaison par la suite, acquisition d'une image anato-
mique classique (MRPRAGE resolution 1*1*1 mm). 
- choix de la coupe et acquisition en ponderation Ti, pour la visualisation de ROI 
- choix des Ti avec un balayage des valeurs possibles autour des valeurs theoriques 
- acquisition d'images avec selection de la matiere grise 
- si temps libre, acquisition d'images avec selection de la matiere blanche et/ou du 
liquide cephalo-rachidien 
- bien que possible en theorie, aucune acquisition multi-coupe n'a ete realisee. 
Le temps total de 1'acquisition etant tres variable du fait des phases de choix precedem-
ment citees, il est difficile de le noter. II faut simplement se rememorer qu'une image est 
obtenue en un TR, soit 10 s. 
5.1.2 Resultats et discussions 
Chaque image a ete traitee par Matlab et NeuroLens afin d'etudier sur tout le groupe la 
qualite de la suppression. Pour ceci, on determine des regions d'interet (ROI) appartenant 
a chaque type de tissu. Puis l'on calcule l'intensite moyenne du signal pour chaque 
ROI et enfin on calcule le rapport D entre deux tissus h et I2, tel que D = (ii — 
h)/{h + h)- Cela permet d'avoir une mesure du degre de suppression, une mesure de 
contraste independante du gain du systeme qui permet des comparaisons significatives 
entre differents types de sequences ou de systemes. Ce critere est celui preconise par 
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(a) (b) 
FIG. 5.1 Image DIR selective pour la matiere grise obtenue avec la version 2D de la 
sequence EPI-DIR. (a) image brute, (b) image moyenne sur 12 acquisitions. 
Redpath pour quantifier la qualite de la methode de double inversion recuperation. 
En annexe II, un tableau repertorie l'ensemble des resultats et des mesures de degre 
de suppression. La figure Fig.5.1 montre un exemple d'image obtenue. Le resultat est 
graphiquement satisfaisant, la suppression du signal provenant de la matiere blanche et 
du liquide cephalo-rachidien est visible a l'oeil nu, on voit bien ressortir en particulier 
les noyaux gris. Toutefois il faut quantifier ce resultat et les dependances des differents 
parametres. 
5.1.2.1 Resultats des tests 
Quelques points sont a retenir concernant les donnees obtenues sur les fantomes. Tout 
d'abord, il faut noter que techniquement il est possible d'aller jusqu'a une resolution de 
1*1 mm pour une sequence d'echo de spin, par contre cela impose du fait du design de la 
sequence un TE trop eleve, de l'ordre de 150 ms. Sans compter sur un espace inter-echo 
de l'ordre de la milliseconde alors que les sequences fonctionnelles classiques se situent 
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plutot de l'ordre de la demi milliseconde. Enfin avec une telle resolution l'influence de 
repliement dans la direction de phase n'est plus negligeable et impose l'utilisation d'un 
algorithme de correction de phase, ce qui rallonge le temps de 1'acquisition (jusqu'a le 
doubler dependamment du design de la sequence). 
Le deuxieme point a noter, est que Ton obtient une image avec moins d'artefacts pour 
une sequence d'echo de spin que d'echo de gradient. Le choix du type de sequence est de 
toute fa§on conditionne generalement par le choix de la sequence fonctionnelle utilisee, 
mais si 1'alternative est possible il convient de choisir dans ce cas une sequence d'echo 
de spin. 
5.1.2.2 Degre de suppression 
Suppression de la matiere blanche et du liquide cerebro-spinal. De part toutes les 
applications liees a l'imagerie de la matiere grise (chapitre 2), ce mode d'utilisation de 
la double inversion recuperation est certainement celui qui serait potentiellement le plus 
utilise. La figure Fig.5.1 montre le resultat obtenu avec la version deux dimensions pour 
une resolution comparable a celles utilisees en IRM fonctionnelle (3*3*3 mm). Si visuel-
lement la suppression semble fonctionner, du point de vue du contraste c'est beaucoup 
moins flagrant. En effet on obtient pour le couple matiere grise/matiere blanche un degre 
de suppression de l'ordre de 45% soit quand meme presque le double du contraste rela-
tif d'une image anatomique classique utilisee pour la segmentation de la matiere grise 
(MPRAGE) qui est de 25%. Mais Redpath, lui, obtenait 80%. Cet ecart s'explique vi-
suellement par des images bien plus bruitees, mais aussi certainement par le choix des 
ROI. 
II y a trop de peu de donnees specifiques pour quantifier une quelconque evolution en 
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(c) (d) 
FIG. 5.2 Images EPI-DIR 2D d'une coupe d'une bouteille d'eau. (a) Sequence de type 
echo de gradient sans correction de phase, (b) Sequence de type echo de gradient avec 
correction de phase, (c) Sequence de type echo de spin sans correction de phase, (d) 




Degres de suppression MB et LCR 
(ecart type du groupe) 
0.44 ±0.11 
0.52 ±0.11 
TAB. 5.1 Degre de suppression moyen pour une selectivite MG avec une sequence EPI-
DIR 2D. II ne s'agit pas la d'une etude statistique mais plutot d'un ordre de grandeur 
permettant de notifier le besoin d'amelioration. 
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FIG. 5.3 Image EPI-DIR 2D avec selectivite de la matiere grise, resolution de 2*2*5 
mm. 
fonction des parametres de la sequence. Les resultats n'etant pas suffisamment bons, 
une etude statistique ne serait pas pertinente. II faut noter toutefois une tendance nette 
a 1'amelioration du degre de suppression avec 1'augmentation de la largeur de coupe 
et de la resolution, avec le rapport signal a bruit en somme. Ceci laisse presager une 
amelioration vis-a-vis de la suppression pour la technique d'imagerie 3D volumique qui 
a un bien meilleur rapport signal a bruit. 
5.1.2.3 Haute resolution 
Une image avec une meilleure resolution a egalement ete acquise (2*2 mm) (Fig. 5.3). 
La encore la suppression est satisfaisante mais plus faible qu'attendue avec un taux de 
l'ordre de 50%. 
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5.2 La version en trois dimensions 
Cette version est sensee dormer des images avec un bien meilleur rapport signal a bruit, 
et permettre surtout une acquisition complete du volume du cerveau. Elle se caracterise 
done par le meme fonctionnement que la version precedente mais avec un codage de 
phase supplementaire selon l'axe z, et done des artefacts de repliement selon cette di-
rection egalement. Deux fonctionnalites ont ete rajoutees pour ameliorer la qualite des 
images, la possibilite d'utiliser des impulsions d'inversion non selectives (elles inversent 
l'aimantation dans une grande partie de l'espace et non pas seulement dans le volume 
etudie) et des "spoils" autour de l'impulsion RF a 180° pour l'echo de spin. 
5.2.1 Experimentation 
5.2.1.1 Fantomes 
Le scanner utilise est toujours le scanner Trio 3Tesla de Siemens de l'ilnstitut de Geriatrie 
de Montreal. La encore, de nombreuses experiences sur des fantomes semblables aux 
bouteilles d'eau du chapitre precedent ont ete realisees avant d'etre capable de faire 
fonctionner tous les modules de la sequence de facon satisfaisante. Toutefois, la forme 
cylindrique d'une bouteille est peu utile pour tester l'exactitude de la reconstruction 3D. 
C'est pourquoi la sequence fut egalement testee sur une forme plus variable, a savoir 
un ananas personnalise repondant au doux nom de Toto (Fig.5.4). Les bouteilles d'eau 
ont tout de meme permis de montrer le profil d'intensite sur une coupe homogene. On 
apercoit le recouvrement selon la direction verticale. Afin de pallier a ce probleme clas-
sique des sequences volumiques, la solution generalement adoptee est tout simplement 
d'acquerir quelques coupes supplementaire de part et d'autres mais qui n'apparaitront 
pas sur l'image finale ("slice oversampling"). Cela engendre un temps d'acquisition plus 
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(a) (b) 
FIG. 5.4 Types de fantome utilise, (a) coupe d'une bouteille d'eau (b) Toto, notre ananas. 
important mais permet d'avoir tout un volume sans artefact. 
La figure Fig.5.5 montre la reconstruction obtenue, si Ton peut distinguer les extremites 
et les yeux, ce qui montre que la reconstruction est bien reussie, on ne peut en aucun cas 
distinguer clairement la forme de 1'ananas. En combinant avec les images de bouteilles 
d'eau, on est done capable de conclure quand au bon fonctionnement de la sequence, 
par contre la caracterisation est difficile. II faut retenir que les sequences EPI sont tres 
sensibles aux interfaces, et que la peau de 1'ananas avec ses pics provoquent de nom-
breux artefacts, qui rend son utilisation peu recommande comme fantome malgre son 
apparence proche d'une tete humaine. 
5.2.1.2 Sujets 
Quatre sujets ont participe a 1'evaluation de cette sequence. Bien que les resultats soient 
comparables, les mesures presentees dans la suite ne concernent que deux d'entre eux, 
car eux seuls ont ete scannes avec la version finale de la sequence. Le protocole fut 
constitue des elements suivants : 
- acquisition volumique avec differents parametres (type d'impulsion d'inversion par 
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(a) (b) 
FIG. 5.5 Images EPI-DIR 3D de l'ananas. (a) image en coupe, grande presence d'arte-
facts de susceptibilite magnetique, (b) reconstruction 3D realisee avec OsiriX. 
exemple) 
- trois acquisitions haute resolution isometrique (2*2*2 mm) pour les trois types de 
DIR : MG, MB, LCR (9% d'oversampling, 2 coupes supplementaires de chaque cote) 
- une sequence d'imagerie fonctionnelle BOLD lors d'une tache moteur de type de 
tapage de doigts (sequence EPI, espace inter-echo de 0.6ms, resolution isotropique 
3*3*3 mm) 
- trois acquisitions isotropique 3*3*3 mm pour les trois types de DIR : MG, MB, LCR, 
afin de pouvoir les superposer avec les donnees fonctionnelles. (12% d'oversampling, 
1 coupe supplementaire de chaque cote) 
Le peu de sujets etudies empeche reellement de quantifier statistiquement les caracteris-
tiques de nos sequences. Le travail presente cherche plus a demontrer la faisabilite de 
l'utilisation de notre sequence pour les diverses applications envisagees dans les parties 
precedentes, a definir des tendances, plus qu'a realiser une etude statistique exhaustive. 
Les deux types d'acquisitions ont des interets differents suivant l'utilisation que Ton veut 











MB et LCR 
Suppression 




MG et LCR 
Suppression 




MG et MB 
Tii(ms) 3569 3981 2061 
Ti2(ms) 584 784 456 
TAB. 5.2 Temps d'inversion en ms pour differentes selectivites et resolutions 
(isometriques) 
pondre des cartes anatomiques avec des cartes fonctionnelles sur des bases communes 
sans avoir besoin de recourir a des transformations complexes. Pour ce type de sequence, 
les parametres choisis sont un TR = 9s, TE = 46.2 ms, les valeurs du couple (Ti1: Ti2) 
sont explicitees dans le tableau 5.2. 16 coupes ont ete acquises, soit un volume de hau-
teur 48 mm dont la limite haute est tangente avec le haut du cortex. Ceci permet d'obtenir 
toute la zone moteur. La duree de chaque acquisition DIR est de 2min51s, ce qui donne 
un total pour les trois volumes segmentes de 8min33s. 
La resolution 2mm isotropique correspond elle plutot a l'utilisation clinique de la double 
inversion recuperation, a savoir la detection de zones ou d'anomalie dans la matiere grise 
(Wattjes et al., 2007; Boulby et al., 2004; Geurts et al., 2005). Pour ce type de sequence, 
du fait de 1'augmentation de la longueur du train echoplanaire le Tg minimum change et 
devient 106.6 ms. Ce qui entraine un leger changement au niveau des valeurs theoriques 
du couple (Tii,Ti2) (tableau 5.2). On acquiert egalement un volume plus important, 44 
coupes soit 88mm et 7min21 par acquisition DIR, done une duree totale de 22min03s. 
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FIG. 5.6 Image EPI-DIR 3D de selectivite MG pour une coupe de 2*2*2 mm. 
5.2.2 Resultats et Discussions 
5.2.2.1 Images obtenues 
La figure Fig.5.6 presente une image typique obtenue. II s'agit d'une image DIR 2mm 
faisant apparaitre la matiere grise. La encore le rendu visuel est particulierement interes-
sant, 1'amelioration du rapport signal sur bruit permet de distinguer des zones contenant 
de la matiere grise jusque la invisible au niveau des noyaux gris. De meme l'imagerie 
des liquides montrent tres clairement le liquide cephalo-rachidien au centre et sur les 
extremites. La visualisation de la matiere blanche fonctionne elle aussi bien visuellement 
meme si le contraste avec la matiere grise semble moins bon sur ce type d'image. Le 
calcul des degres de suppression a ete realise de la meme maniere qu'avec l'imagerie 2D 
dans le logiciel NeuroLens. Les resultats complets sont retranscrits dans 1'annexe II. 
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(a) (b) (c) 
FIG. 5.7 Images axiales, sagittales, et coronales EPI-DIR 2mm. De gauche a droite : 
selectivity matiere grise, matiere blanche, liquide cephalo-rachidien (differents coupes). 
Realisees avec NeuroLens. 
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D'un point de vue global, on note divers avantages a cette imagerie DIR echoplanaire 
3D volumique. Tout d'abord, il n'y a plus de probleme de reajustement de coupe entre 
elles, ni d'artefacts lies a la proximite d'autres excitations en mode multi-coupe, car on 
acquiert qu'un seul volume. Ainsi il est possible de realiser des volumes avec des orienta-
tions differentes sans aucun probleme de reconstruction, ce qui est pratique lors d'etude 
transversale sur de nombreux sujets. Les artefacts de flux disparaissent egalement car on 
utilise a chaque fois des impulsions d'inversion non selectives. 
5.2.2.2 Les degres de suppression 
Pour evaluer quantitativement la qualite de la methode de double inversion-recuperation 
on utilise la mesure donnee par les degres de suppression, dermis plus haut. La encore 
le choix des ROI est guide par la volonte d'avoir une surface de grande taille. Cepen-
dant la mesure est parfois compliquee en particulier pour 1'etude des couples compre-
nant les liquides, car bien souvent ils apparaissent dans des zones entremelant les trois 
types de tissus dans un voxel. Par consequent dans les images DIR specifiques on verra 
apparaitre malgre tout un faible signal dans ces voxels temoignant d'une faible pro-
portion de matiere grise ou de matiere blanche. Pour obtenir une valeur du degre de 
suppression effective, il faut par consequent considerer au maximum des voxels conte-
nant exclusivement l'un des trois ensembles etudies. Au vu de la taille des voxels, 2mm 
dans le plan pour les plus petits, cela n'a pas toujours ete possible ce qui peut expliquer 
les grandes disparites dans les resultats concernant les couples comprenant le liquide 
cephalo-rachidien. 
Concernant la selectivity de la matiere grise on note une tres nette amelioration, avec 
un degre moyen de suppression matiere grise-matiere blanche de 80% (Tab. 5.3). Ce qui 
est de l'ordre de grandeur des valeurs obtenues avec des sequences de type anatomique 
(Redpath and Smith, 1994; Boulby et al., 2004; Geurts et al., 2005; Turetschek et al , 
1998), mais toujours avec les avantages de 1'imagerie echoplanaire concernant la vitesse 
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Paire tissus 2mm Suppression Suppression Suppression 
MB et LCR MG et LCR MG et MB 
MG/MB 0.81 0.54 
MG/LCR 0.41 - 0.84 
MB/LCR - 031 0M 
TAB. 5.3 Degre de suppression pour une sequence EPI-DIR 3D 2mm isometrique. 
Resultats moyens sur deux sujets seulement. 
d'acquisition, au moins deux fois plus vite que les imageries par sequence d'echo de 
spin rapide (FSE) classique (Boulby et al., 2004; Geurts et al., 2005). Les resultats de 
la suppression du liquide cephalo rachidien sont difficilement interpretables, car comme 
explique plus haut, il a ete difficile de selectionner des zones ROI "purement" constitutes 
de liquide de taille suffisante. II est fort probable que les ROI contenaient de la matiere 
grise egalement, d'ou l'augmentation de l'intensite moyenne. 
Concernant la selectivite de la matiere blanche, la suppression est efficace meme si les 
degres de suppression sont moindres, de l'ordre de 55 %. On note toutefois une tres 
grande homogeneite de valeurs qui permet malgre tout une segmentation par seuillage 
aisee. 
La selectivite du liquide cephalo-rachidien est la plus elevee des trois. C'est aussi l'image 
qui a le signal moyen le plus eleve. 
Le degre de suppression decrit egalement en quelque sorte la facilite d'une segmentation 
realisee. 
5.2.2.3 Types d'excitation 
Les differents tests montrent tres clairement que la meilleur combinaison possible est 
l'utilisation d'impulsions d'inversion non selectives et d'une impulsion d'echo de spin 
entouree de gradients de saturation ("spoils") afin d'eviter d'exciter les zones connexes 
au volume selon z. Sans ces deux caracteristiques on observe effectivement des artefacts 
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(a) (b) (c) 
FIG. 5.8 Coupe EPI-DIR 3D 2mm victime d'artefacts, (a) Impulsions selectives sur le 
volume et pas de gradient de saturation, (b) Impulsions selectives sur le volume et gra-
dient de saturation, (c) Impulsions non-selectives et gradients de saturation. 
de resonance sur une coupe en particulier, du certainement a 1'excitation de ces zones 
connexes par les differentes impulsions (Fig.5.8). 
5.2.2.4 Comparaison avec la version deux dimensions 
La comparaison entre la version 2D et 3D volumique est visible a l'oeil nu, le rapport 
signal sur bruit est bien superieur et de nombreuses structures de signal plus faible etaient 
invisible avec la sequence 2D. On remarque egalement comme explique precedemment 
que les artefacts de flux ont disparu. Le choix entre les deux versions est done sans 
equivoque, la version 3D volumique n'a que des avantages par rapport a celle 2D, elle 
est plus rapide* propose une meilleur suppression et egalement fait disparaitre la plupart 
des artefacts (Fig.5.9). 
5.2.2.5 Segmentation 
La segmentation des images IRM du cerveau est generalement realisee en apres-traitement 
a l'aide d'algorithmes compliques, car ces images posent plusieurs defis. Elles sont 
bruitees, composees de nombreuses classes possibles, contiennent des fois des inho-
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(a) (b) (c) 
FIG. 5.9 Comparaison visuelle entre la version 2D et la version 3D (resolution planaire : 
2mm). (a) version 2D, (b) version 3D volumique avec un volume de 2 coupes, (c) version 
3D volumique avec un volume de 44 coupes (coupe equivalente d'un autre sujet). 
mogeneites d'intensite (MPRAGE), et surtout pour les images anatomiques classiques 
certains voxels sont composes de differents tissus dans des proportions qui changent 
et qui sont inconnues, et correspondent done a un signal moyen de toutes les classes 
presentes, on parle d'artefact de volume partiel ou PVA ("Partial volume artefact"). 
Differentes techniques sont utilisees pour regler ces problemes : segmentation "douce" 
grace aux fonctions d'appartenance, methode des k-means, applications d'a priori avec 
les champs de Markov, reseaux neuronaux, ou encore utilisation d'atlas. Chacune a des 
avantages et des inconvenients, il existe de nombreuses revues de litterature a ce sujet 
(Pham et al., 2000). 
La methode DIR permet d'obtenir des images segmentees "physiquement", e'est a dire 
que si Ton recoit du signal alors il y a presence de l'ensemble considere dans le voxel. 
Ceci etant, la presence de bruit et le rapport signal a bruit relativement faible de ce type 
de sequence, limite la qualite intrinseque de ces segmentations "physique" (Bedell and 
Narayana, 1998)). Toutefois le grand avantage de la technique DIR pour la segmentation 
est la minimisation du phenomene de PVA, puisqu'avec ces images une seule classe est 
imagee et ce quelque soit la resolution. En particulier pour les zones du centre (Thala-
mus, ventricules, etc.) , on note tres clairement l'entremelement entre la matiere grise 
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(a) (b) 
FIG. 5.10 Segmentation de l'image de la Fig.5.9 (c). (a) segmentation realisee par 
seuillage, (b) segmentation realisee par methode des k-means. Realisees sous Matlab. 
et le liquide cephalo-rachidien car on obtient du signal pour les memes voxels dans les 
images MG selectives ou bien LCR selectives (probleme des ROI explique plus haut). 
Enfin une methode simple de segmentation comme un seuillage ou bien un algorithme 
des k-means permet d'avoir une evaluation volumique de l'ensemble recherche, aucun 
besoin de modele ou de donnees a priori (Fig.5.10). 
Par contre pour les applications qui ont besoin d'un modele du cerveau divise en trois 
classes, comme par exemple l'imagerie optique, le probleme de la combinaison des 
donnees se pose. Pour tous les voxels ou apparait le phenomene de PVA il faut faire 
un choix pour l'une ou l'autre des classes. La figure Fig.5.11 montre la superposition 
de trois segmentations (MG, MB, LCR) obtenues par un algorithme de k-means, tous 
les voxels noirs a l'interieur du cerveau sont tous les voxels qui ont ete repertories dans 
plusieurs classes en meme temps. Comme observe precedemment la partie proche du 
thalamus est tres sensible. Un premier choix intuitif et simple serait d'attribuer le voxel 
a la classe dont l'image selective DIR a la plus grande intensite pour le voxel donnee. 
Malheureusement certains points viennent s'opposer a cette methode, tout d'abord les 
images DIR selectives n'ont pas le meme rapport signal sur bruit, il faudrait done reajuster 
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les intensites en fonction de cette difference. Ensuite au travers tout ce qui a ete ecrit 
precedemment, il apparait que les constantes Ti fluctuent dans le cerveau et entre les in-
dividus, elles sont differentes par exemple entre le cortex cerebral et les noyaux lenticu-
laires(Putamen, Globus pallidus). Ce qui provoquent egalement des baisses d'intensites 
de certaines zones par rapport a d'autres, de part la valeur choisie du couple (Tii,Ti2). 
La combinaison des trois donnees DIR impose done un choix guide principalement par 
le type d'application recherchee. On peut vouloir favoriser l'une ou l'autre des classes, 
suivant differents criteres qu'il reste a determiner. Pour l'obtention d'une image 3D seg-
mented du cerveau, la methode DIR n'apporte done pas d'avantage decisif par rapport 
a une segmentation realisee par SPM sur des images MPRAGE par exemple. Et concer-
nant la segmentation elle-meme, bien que la methode DIR permette la mise en valeur des 
artefacts de volume partiel, la determination exacte des repartitions volumiques reste a 
determiner et par consequent la combinaison finales des donnees ne se departi pas de ces 
artefacts. Toutefois avec une technique de segmentation tres simple les images selectives 
DIR donnent tout de meme des resultats encourageants. Avec une meilleure resolution et 
une technique elaboree pour regler les problemes de PVA on peut envisager obtenir assez 
simplement des resultats comparables ou meme plus performants que les segmentations 
SPM-MPRAGE. 
5.2.2.6 Etude fonctionnelle 
L'autre point teste lors de ce protocole est la faisabilite de 1'utilisation des images vo-
lumiques anatomiques selectives de meme resolution que celle obtenue par une etude 
fonctionnelle. La tache fonctionnelle consiste a toucher successivement avec son pouce 
les autres doigts de sa main droite durant une minute. Le design de la tache alterne trois 
periodes d'activites avec trois periodes de repos. L'etude statistique est realisee sous 
NeuroLens, les cartes d'activites sont ensuite superposees aux images DIR obtenues. 
Les resultats sont presentes aux figures suivantes. L'activite se situe bien au niveau du 
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FIG. 5.11 Segmentation en 4 classes d'une coupe du cerveau, avec combinaison des trois 
segmentations selectives obtenues par methode de k-means. (Blanc : LCR, gris clair : 
matiere blanche, gris fonce : matiere grise, noir : indecis et fond) 
complexe moteur gauche. En superposant les images DIR on obtient une tres bonne cor-
respondance physiologique, il n'y a besoin d'aucune transformation ou d'algorithme de 
correction. La majeur partie du signal BOLD se retrouve dans la matiere grise du cor-
tex ainsi que dans les vaisseaux sanguins adjacents (Fig.5.12, Fig.5.14, Fig.5.13). La 
sequence EPI-DIR permet done d'etudier de facon plus precise les relations physiolo-
giques entre les differentes ensembles du cerveau car la carte anatomique contient les 
memes deformations que la carte fonctionnelle et de plus les artefacts PVA disparaissent 
de 1'analyse. 
5.3 Conclusions 
Les resultats presentes ci-dessus permettent de confirmer la validite de la sequence EPI-
DIR pour obtenir des images anatomiques segmentees physiquement. En utilisant la ver-
sion 3D volumique, les degres de suppression obtenus sont de l'ordre de ceux trouves 
dans la litterature avec d'autres types de sequence DIR et equivalent a une bonne sup-
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FIG. 5.12 Superposition de la carte fonctionnelle et de la carte anatomique selectivite 
MG (EPI-DIR 3D 3mm isometrique). (Exemple d'image axiale, sagittale, coronale) 
FIG. 5.13 Superposition de la carte fonctionnelle et de la carte anatomique selectivite 
MB (EPI-DIR 3D 3mm isometrique). (Exemple d'image axiale, sagittale, coronale) 
FIG. 5.14 A gauche, superposition de la carte fonctionnelle et de la carte anatomique 
selectivite LCR (EPI-DIR 3D 3mm isometrique). A droite, carte anatomique seule. 
(Exemple d'image axiale et sagittale) 
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pression. La version 2D reste tout de meme utile lors de 1'exploration des valeurs des Ti 
pour son gain de temps (la version 3D demandant au minimum un volume constitue de 
2 coupes) et la suppression somme toute suffisante qu'elle apporte. Toutefois il faut bien 
noter que la fonction de balayage demande beaucoup de temps pour des resultats des 
fois difficiles a evaluer, c'est pourquoi dans ce travail elle n'a finalement pas ete mise 
en valeur. Enfin les differents apports ou limitations de cette sequence et le lien avec les 




Ce chapitre reprend un a un les objectifs qui avaient ete fixes dans 1'introduction, et 
discute de leurs atteintes et des ameliorations envisageables. 
- Determiner les equations regissant Vutilisation de la methode DIR-EPI, etudier les 
dependances des differents parametres et optimiser les valeurs de ces parametres. Cet 
objectif a ete complete avec succes. II est possible de determiner les valeurs theoriques 
optimum des parametres de la sequence (TR,Tii ,Ti2) pour annuler deux constantes 
Tx donnees. La limitation de la technique de double inversion recuperation apparait 
bien sur ce point. A savoir que si les constantes Ti s'eloignent des valeurs utilisees 
pour le calcul il y a une perte de contraste qui peut etre significative (exemple de 
1'image de la matiere blanche au chapitre precedent). Or les observations du chapitre 
4 montrent que les valeurs T\ ne sont pas strictement homogenes dans tout le cer-
veau et certainement entre les individus. On ne peut done en pratique obtenir une 
suppression parfaite. On retient egalement que le rapport signal a bruit n'est pas le 
meme avec un TR donne pour des images selectives differentes. D'un point de vue 
theorique, le principe fondamental n'a pas evolue depuis Redpath, mais l'approche 
originale de Sykova et al. pourrait se reveler une generalisation du principe aux pers-
pectives interessantes et menant a des techniques de multiple inversions permettant 
une selective encore jamais atteinte. 
- Realiser, tester et valider sur des fantomes une premiere version 2D de la sequence 
DIR-EPI. Cet objectif a ete realise lui aussi avec succes. On obtient des resultats sur 
fantome equivalents a ceux obtenus par des sequences commerciales, la fonctionnalite 
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DIR en plus. Cependant au vu des resultats mitiges concemant la suppression, il n'est 
pas envisage de continuer a developper cette version. Elle reste cependant une phase 
de test privilegiee pour le developpement de nouvelles fonctionnalites de part sa plus 
grande simplicite a coder. 
- Quantifier sur des sujets humains les resultats de cette version 2D concernant Vex-
traction du cortex cerebral. Meme si l'extraction est visuellement reussie, les valeurs 
de degre de suppression sont en deca de ce que Ton trouve dans la litterature. Cette 
version a toutefois le merite de prouver la faisabilite de cette technique DIR-EPI. Avec 
l'instauration des ameliorations techniques recentes et certaines optimisations au ni-
veau des impulsions, il est fort possible de finalement obtenir des resultats equivalents 
a ceux des sequences FSE, cependant cette version resterait tout de meme inferieure a 
la version 3D au niveau de la suppression. II serait toutefois preconisable de conserver 
la version 2D pour la recherche des valeurs Ti grace a la fonction de balayage car elle 
est plus rapide. 
- Realiser, tester et valider sur des fantomes la version 3D volumique de la sequence 
DIR-EPI. Cette version etait l'objectif principal de ce travail. Elle a ete codee, elle 
aussi, avec succes, meme si des ameliorations sont encore possibles. Contrairement a 
la version 2D, les artefacts dans la direction des partitions imposent d'exciter un vo-
lume plus grand que desire, mais cette perte de temps se compense par un gain dans le 
rapport signal sur bruit. Avec cette sequence, on est actuellement capable d'atteindre 
des resolutions dans le plan de l'ordre de 2*2 (matrice de 128* 128) pour les images du 
cerveau humain. Pour la compatibilite avec les images fonctionnelles, il n'y a pas de 
probleme car les resolutions utilisees actuellement a 3T sont de l'ordre de 3*3, en ce 
sens la sequence developpee dans ce travail atteint les objectifs fixes prealablement. 
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Mais pour les applications de detection de lesions par exemple des resolutions plus 
elevees seraient un atout. L'ajout de la fonctionnalite d'acquisition partielle du plan 
de Fourier permettrait d'augmenter cette resolution. Concernant le temps d'acquisi-
tion on obtient des valeurs tres acceptables mais finalement plus elevees qu'avec les 
dernieres sequences FSE-DIR ((Pouwels et al., 2006) memes parametres : 9min47 
pour FSE-DIR, 13min pour notre sequence), en rajoutant une fonctionnalite d'ac-
quisition partielle du plan de Fourier dans la direction des partitions et des schemas 
d'acquisition paralleles il devrait etre possible d'etre finalement plus rapide. 
- Quantifier sur des sujets humains les resultats de cette version 3D volumique concer-
nant Vextraction des trois ensembles principaux du cerveau (matiere grise, matiere 
blanche, liquide cephalo-rachidien), sa contribution aux techniques de segmentation 
et aux analyses fonctionnelles. Les degres de suppression obtenus sont equivalents 
a ceux presentes dans la litterature, il serait interessant toutefois de chercher a obte-
nir une evaluation du degre maximum de suppression afin de pouvoir quantifier les 
ameliorations possibles. La correspondance entre les donnees fonctionnelles et les 
images anatomiques selectives, resultats de la sequence DIR-EPI 3D volumique, a pu 
etre realisee sans aucun algorithme complique de transformation, un simple recen-
trage est suffisant. De plus, les images segmentees physiquement donnent des infor-
mations particulierement interessantes en affranchissant F analyse physiologique des 
problemes lies aux volumes partiels, c'est l'un des avantages des methodes DIR. L'ob-
jectif principal de ce travail est done accompli. Comme ecrit plus haut, en applicant 
des ameliorations techniques on pourrait reduire egalement le temps d'acquisition. 
Toutefois, une reelle quantification n'a pas ete obtenue, ce travail ne presente qu'une 
preuve de faisabilite, une etude statistique a plus grande echelle est necessaire. 
Concernant la contribution aux techniques de segmentation, la combinaison des don-
nees DIR reste un reel defi, en particulier pour les resolutions presentees dans ce tra-
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vail, la taille des voxels imposent des zones ou les trois ensembles se retrouvent meles 
et ou la segmentation scalaire en differentes classes trouve ses limites. Pour l'extrac-
tion d'un ensemble donne comme la matiere grise seule par exemple, l'augmentation 
de contraste et 1'apparition de zones cachees par le PVA semblent faciliter le proces-
sus. Un simple seuillage donnant deja des resultats convaincants, on peut supposer 
qu'en applicant des techniques plus poussees de segmentation, il serait possible d'ob-
tenir de bien meilleurs resultats encore. Enfin il est important de noter que 1'image 
obtenue est selective en T\, or il est avere que cette constante n'est pas homogene 
dans un type de tissu, il y a des differences significatives entre le cortex cerebral et 
le globus pallidus par exemple, ce qui suivant le choix des Ti entrainent une baisse 
d'intensite pour l'un ou l'autre, on est oblige de faire un choix. 
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CONCLUSION 
En conclusion, les resultats obtenus avec la sequence DIR-EPI developpee dans ce tra-
vail ont bien confirme nos hypotheses de depart. La faisabilite de ce type de sequence 
a done ete prouvee au travers de tests sur quelques sujets sains. L'originalite de ce tra-
vail reside principalement dans l'obtention d'images DIR compatibles avec les donnees 
fonctionnelles, ce qui ouvrent les perspectives d'une plus grande simplicite et d'une plus 
grande precision des analyses en IRMf. 
Les resultats sont tres prometteurs egalement pour l'apport de cette technique dans le 
domaine de la segmentation des images IRM. Mais un important travail de traitement et 
compilation des donnees est necessaire (Bedell and Narayana, 1998). 
Enfin a part revolution technique du materiel ou des techniques d'acquisition, la plus 
grande amelioration de ce type de sequence pourrait venir d'une tout nouvelle approche 
basee sur l'analogie du bloc DIR avec un filtre passe-bande d'ordre 2 (Fantazzini et al., 
2007). L'utilisation de nombreuses impulsions donnerait alors des filtres plus selectifs 
en T\, des images au contraste encore plus fort, et des segmentations avec un nombre de 
classes plus eleve. 
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FIG. I.l Tableau recapitulatif des donnees obtenues pour 1'estimation de 7\. 
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ANNEXE II 
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FIG. II. 1 Tableau recapitulatif de toutes les donnees obtenues pour l'estimation des co-
efficients de suppression. 
